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RESUME 
L'attenuation des photons est un phenomene qui affecte directement et de fagon profonde la 
qualite et l'information quantitative obtenue d'une image en Tomographic d'Emission par 
Positrons (TEP). De severes artefacts compliquant 1'interpretation visuelle ainsi que de profondes 
erreurs d'exactitudes sont presents lors de 1'evaluation quantitative des images TEP, biaisant la 
verification de la correlation entre les concentrations reelles et mesurees. L'attenuation est due 
aux effets photoelectrique et Compton pour l'image de transmission (30 keV - 140 keV), et 
majoritairement a l'effet Compton pour l'image d'emission (511 keV). 
La communaute en medecine nucleaire adhere largement au fait que la correction 
d'attenuation constitue une etape cruciale pour l'obtention d'images sans artefacts et 
quantitativement exactes. Pour corriger les images d'emission TEP pour l'attenue, l'approche 
proposee consiste concretement a segmenter une image de transmission a l'aide d'algorithmes de 
segmentation : K-means (KM), Fuzzy C-means (FCM), Esperance-Maximisation (EM), et EM apres 
une transformation en ondelettes (OEM). 
KM est un algorithme non supervise qui partitionne les pixels de l'image en agregats tels 
que chaque agregat de la partition soit defini par ses objets et son centro'ide. 
FCM est un algorithme de classification non-supervisee qui introduit la notion d'ensemble 
flou dans la definition des agregats, et chaque pixel de l'image appartient a chaque agregat avec 
un certain degre, et tous les agregats sont caracterises par leur centre de gravite. 
L'algorithme EM est une methode d'estimation permettant de determiner les parametres du 
maximum de vraisemblance d'un melange de distributions avec comme parametres du modele a 
estimer la moyenne, la covariance et le poids du melange correspondant a chaque agregat. 
XV 
Les ondelettes forment un outil pour la decomposition du signal en une suite de signaux dits 
d'approximation de resolution decroissante suivi d'une suite de rectifications appelees details. 
L'image a laquelle a ete appliquee les ondelettes est segmentee par EM. 
La correction d'attenuation necessite la conversion des intensites des images de 
transmission segmentees en coefficients d'attenuation a 511 keV. Des facteurs de correction 
d'attenuation (FCA) pour chaque ligne de reponse sont alors obtenus, lesquels represented le 
rapport entre les photons emis et transmis. Ensuite il s'agit de multiplier le sinogramme, forme 
par l'ensemble des lignes de reponses, des FCA par le sinogramme de 1'image d'emission pour 
avoir le sinogramme corrige pour 1'attenuation, qui est par la suite reconstruit pour generer 
1'image d'emission TEP corrigee. 
Nous avons demontre l'utilite de nos methodes proposees dans la segmentation d'images 
medicales en les appliquant a la segmentation des images du cerveau, du thorax et de 1'abdomen 
humains. Des quatre processus de segmentation, la decomposition par les ondelettes de Haar 
suivie de l'Esperance-Maximisation (OEM) semble donner un meilleur resultat en termes de 
contraste et de resolution. Les segmentations nous ont permis une reduction claire de la 
propagation du bruit des images de transmission dans les images d'emission, permettant une 
amelioration de la detection des lesions, et ameliorant les diagnostics en medecine nucleaire. 
Mots cles: TEP, TDM, K-means, Fuzzy C-means, EM, Ondelettes, Simulation Monte Carlo, 
Correction de 1'attenuation. 
INTRODUCTION 
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L'imagerie tomographique avec les rayonnements est basee sur la detection des photons 
emis soit par une source positionnee a l'exterieur du corps du sujet (transmission), soit par une 
distribution d'une solution radioactive a l'interieur du sujet (emission). Dans les deux cas, les 
photons ont des probabilites de subir des interactions avec les electrons du milieu traverse et sont 
soit totalement absorbes, soit ils sont devies de leur trajectoire initiale avec des energies plus 
faibles. L'attenuation des photons est un facteur physique hautement degradateur d'images en 
Tomographic d'Emission par Positrons (TEP). Le rayonnement attenue est un phenomene qui 
affecte directement et de fagon drastique la qualite et 1'information quantitative obtenues d'une 
image meme chez les petits animaux comme les rats et les souris (Figures 1-5). Des 
reconstructions tomographiques d'images d'emission TEP sans correction d'attenuation reduisent 
le contraste de l'image meme dans les regions faiblement attenuatrices comme le poumon. Aussi, 
de severes artefacts compliquant 1'interpretation visuelle et de profondes erreurs d'inexactitudes 
sont presents lors de 1'evaluation quantitative des images TEP, ce qui biaise la correlation entre 
les concentrations reelles et mesurees (ZAIDI et HASEGAWA, 2006). 
Nous definissons les images de transmission lorsque le sujet est mesure avec des sources 
emettrices de photons (source radioactive ou rayons X) placees a l'exterieur du corps du sujet. 
Ces mesures servent a obtenir des images anatomiques selon la capacite des tissus a attenuer les 
photons. Par contre l'image d'emission permet de mesurer la concentration d'un radiotraceur 
administre au sujet et le rayonnement provient done de l'interieur du sujet. Puisque le 
radiotraceur emet des paires de photons a 180° l'un de l'autre, la trajectoire des photons dans le 
sujet, et par consequent leur attenuation, est la meme autant pour la mesure de transmission que 
pour la mesure d'emission pour une meme energie des photons. Parce qu'il est facile de mesurer 
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le rayonnement attenue avec des mesures de transmission, en mesurant sans le sujet dans le 
scanner pour estimer le nombre de photons N0 detectes selon une coincidence, puis en mesurant le 
nombre de photons transmis N cette fois-ci avec le sujet dans le scanner, on etablit alors un 
facteur d'attenuation selon : = e x p ( - ^ ] o u /ut et x, sont les coefficients d'attenuation 
lineaire et les distances traversees par les photons a travers les divers tissus dans le sujet. 
Les images de transmission ne servent pas seulement pour la correction du rayonnement 
attenue. La fusion d'images de transmission de haute resolution obtenues avec les rayons X 
tomographiques ou tomodensitometrie (TDM, en anglais computed tomography, CT) et 
d'emission TEP peut etre effectuee pour combiner les details metaboliques et anatomiques pour 
une localisation precise de lesions et accompagner le processus d'analyse d'images avant et apres 
correction de l'attenuation (Figures 6-8). 
P;an sagittal 
Figure 1. La nomenclature employee pour designer les differentes coupes obtenues en TDM et en TEP. 




Figure 2. a) Image d'emission TEP mesuree avec le 18F-fluorodeoxyglucose (FDG) d'une section 
coronale du corps entier humain non corrigee pour 1'attenue et le diffuse, et b) la meme image corrigee 
pour l'attenue et le diffuse, c) Les profils d'intensite traces sur les images non corrigee et corrigee 
selon la ligne indiquee en b) font apparaitre le gain en comptes qu'on obtient apres correction de 
l'attenue. Extrait de BENTOURKIA et al., 2002. 
a) b) 
Figure 3. Profils d'emission avant et apres correction pour l'attenue passant par le centre d'un fantome 
de la taille d'une souris (a) et d'un rat (b), prealablement rempli de FDG d'activite 0.123 mCi: quelle 
que soit la methode de correction de l'attenue (transmission par TDM (TX-TDM), transmission par 
TEP (TX-TEP), ou par simple normalisation (Ajustee), on obtient un gain apres correction de l'attenue 
se rapprochant de l'intensite reelle (Reelle). Extrait de CHOW et al., 2005. 
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a) b) 
Position (mm) Position (mm) 
Figure 4. Profils d'intensite a travers l'image d'emission du coeur d'une souris (a) et d'un rat (b) 
corrigee pour l'attenue a partir d'une image de transmission obtenue par une source de rayons X (TX-
TDM), d'une image de transmission obtenue par une source radioactive (TX-TEP), ou a partir d'un 
facteur d'echelle (Ajustee). Extrait de CHOW et al., 2005. 
a) 
Position 
Figure 5. a) A gauche, image transversale d'un fantome cylindrique uniforme de diametre 4.5 cm et 
de hauteur 4 cm rempli uniformement de substance radioactive sans correction d'attenuation (Mesure), 
au centre l'image corrigee pour l'attenuation analytiquement (CA-A), et a droite corrigee a partir 
d'une image de transmission tomodensitometrique (CA-TDM). La region centrale sombre de l'image 
de gauche a ete compensee par la correction de l'attenuation. b) Un profil horizontal passant par le 
centre du fantome cylindrique montre que l'activite de la region centrale a ete restauree. Extrait de 







Figure 6. a) Image de transmission d'une section coronale du corps humain ou l'hamartome, 
malformation tissulaire d'aspect tumoral, est clairement visible comme un objet dense, b) 
L'hamartome n'est pas detectable sur la meme section d'une image d'emission avec FDG et TEP 
reconstruite sans correction d'attenuation, c) II redevient visible apres reconstruction avec correction 
de l'attenuation de 1'image d'emission. Extrait de BAI et al., 2003. 
a) b) c) 
Figure 7. Fusion d'images tomodensitometrique et d'emission TEP : a) Coupe transversale d'une 
image du thorax humain montrant des tumeurs sur le poumon droit, b) La meme coupe d'image 
d'emission TEP montre l'activite metabolique d'une tumeur et du myocarde apres injection du FDG, 
et c) les deux images fusionnees. Extrait du site internet: http://www.babradiology.com/index.cfm/ 
fuseaction/Patients. CT. 
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Figure 8. a) Image de transmission tomodensitometrique. b) Image d'emission TEP d'une coupe 
longitudinale d'un rat montrant la consommation du FDG, et c) les deux images fusionnees. Extrait 
du site : http://radiology.uthscsa.edu/RSRCH/spectct.htm. 
La correction d'attenuation constitue une etape cruciale pour l'obtention d'images sans 
artefacts et quantitativement precises. En clinique, 1'epaisseur des tissus pour differentes 
regions du patient etant variable, l'attenuation varie selon la densite et 1'epaisseur des tissus 
traverses par les photons de meme que l'energie des photons, ce qui implique qu'une lesion 
situee en profondeur dans le corps d'un patient produira un signal plus attenue qu'une lesion 
superficielle (Figure 2). Dans la litterature, on estime a plus de 60% le pourcentage de 
photons emis en TEP qui sont attenues dans les tissus (BENDRIEM et al., 1998) (Figure 9). 
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Figure 9. a) Pourcentage de photons transmis en fonction de la profondeur dans un echantillon d'eau 
pour differentes energies de photons, b) Pourcentage de photons transmis en fonction de la profondeur 
pour le poumon, l'eau et l'os a 140 keV. Les tables de donnees XCOM et de 1'ICRU ont ete utilisees 
pour le calcul. Extrait de ZAIDI ET HASEGAWA, 2006. 
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Une multitude de techniques ont ete elaborees pour corriger 1'attenuation en imagerie 
TEP, et sont regroupees generalement en deux grandes categories : 
• Les methodes de correction calculees, ou sans mesures de transmission (XU et al., 
1996; WEINZAPFEL et al., 2001; WELCH et al., 2002; FESSLER et al., 2003; YAO 
et al., 2005; MONTANDON et al., 2006). 
• Les methodes de correction basees sur les mesures de transmission (sources externes 
de rayons X ou radioactives) effectuees pre-injection, simultanement, ou post-
injection. (MEIKLE et al., 1993; BILGER et al., 2000; WAT ABE et al., 2001; ZAIDI 
et al., 2002; KINAHAN et al., 2003). 
Dans les petits animaux ou il est souvent suppose qu'une tranche mesuree est constituee 
d'un tissu homogene (meme coefficient d'attenuation //), il est alors possible de delimiter 
1'image du sujet a partir des images TEP pour estimer les distances parcourues par les photons 
le long des lignes de coincidences, et d'evaluer les facteurs d'attenuation pour une energie 
commune de 511 keV, energie des photons d'annihilation (YAO et al., 2005). Cette methode 
est tres courante pour les petits animaux, car les organes autres que le tissu mou, a cause de 
leur faible epaisseur, attenuent peu. L'image de transmission peut aussi etre simulee par 
Monte Carlo pour obtenir une carte des coefficients d'attenuation (FESSLER, 2003). Dans la 
methode de correction avec mesure, une image de transmission tomodensitometrique est 
effectuee afin d'obtenir une carte des coefficients d'attenuation du sujet. 
L'amplitude de la correction effectuee chez les petits animaux (souris et rat) est toujours 
beaucoup moins importante que chez les humains selon la grosseur du corps mesure et selon 
les densites de ses constituants. On obtient habituellement une amplitude de correction proche 
de 1.3 pour une souris de diametre egal a 3 cm (Figure 3 (a)), 1.6 pour un rat de diametre egal 
a 5 cm (Figure 3 (b)), et 45 pour un humain de diametre egal a 40 cm (YAO et al., 2005). 
II importe, pour bien cerner le phenomene d'attenuation, de comprendre les processus 
d'obtention des images de transmission par sources radioactives ou tomodensitometriques, 
des images d'emission TEP et les phenomenes physiques a l'origine de l'attenuation. 
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CHAPITRE 1 
PROCEDE D'OBTENTION D'IMAGES DE TRANSMISSION : LA 
TOMODENSITOMETRIE 
La faisabilite de la TDM est devenue possible grace aux travaux du mathematicien J.H. 
Radon qui, en 1917, prouva qu'il est possible de calculer la distribution d'un milieu dans une 
tranche d'objet si l'on connait les valeurs integrales le long d'un certain nombre de lignes 
passant a travers cette tranche. L'idee fut reprise en 1957 et 1963 par le physicien A.M. 
Cormack lorsqu'il developpa une methode permettant de calculer les distributions 
d'absorption de radiations dans le corps humain basee sur des mesures de transmission, mais 
sa theorie ne fut jamais mise en pratique. II fallut attendre 1972 pour voir l'ingenieur anglais 
G.N. Hounsfield mettre la methode en pratique de fagon reussie, ce qui lui valut le prix Nobel 
de medecine conjoint avec Cormack en 1979. Le premier scanner TDM fut mis sur le marche 
en 1974 par Siemens, et servait a faire des mesures de la tete. Aujourd'hui, des scanners TDM 
de plus en plus performants sont congus un peu partout dans le monde. lis sont implantes dans 
des cliniques pour le diagnostic, et dans des laboratoires de recherche pour des tests de 
validation et la recherche. Le tableau 1 resume l'historique du developpement de la TDM. 
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Tableau 1. Vue d'ensemble historique du developpement de la TDM. Extrait de KALENDER W.A., 
2000. 
1895 Decouverte des rayons X par W.C. Roentgen 
1917 J.H. Radon developpe les fondements mathematiques pour la reconstruction de 
sections transversales d'images pour des mesures de transmission 
1963 Description d'une technique pour le calcul de la distribution d'absorption de 
dose dans un corps humain par A.M. Cormack 
1972 Premiers examens cliniques TDM par G.N. Hounsfield et J. Ambrose 
1974 60 installations cliniques TDM (scanners de la tete) 
1975 Premier TDM corps entier a usage clinique 
1979 Prix Nobel de medecine pour Hounsfield et Cormack 
1989 Premiers examens cliniques avec un TDM spiral par W.A. Kalender et P.Vock 
1998 Naissance des scanners multi-coupes 
2000 Debut des systemes combines TEP/TDM 
2001 Arrivee des systemes de scanners a 16 coupes 
2004 Introduction des scanners a 64 coupes 
2004 Plus de 40 000 installations cliniques TDM (scanners TDM corps entier) dans le 
monde 
La TDM s'appuie sur la detection d'un faisceau de rayons X dont la source, 
diametralement opposee aux detecteurs, tourne en spirale autour du sujet. Elle se distingue de 
la radiologie classique par le fait que sa detection se fait de fa?on electronique suivi d'une 
numerisation, plutot que d'un ensemble film-ecran. Les mesures sont ensuite reconstitutes 
pour generer des sections d'images 3D du sujet (Figures 10 et 11). 
11 
ROTATION 
Figure 10. Illustration du procede d'obtention d'une image de transmission. Ici deux sources de rayons 
X emettent chacune un faisceau a travers le sujet. Extrait du site internet: www.espace-sciences.org. 
Figure 11. En radiographie, on obtient une image a partir de rayons X interagissant avec les tissus d'un 
sujet qui noircissent un film a cause d'une variation de densite, lequel film est associe a un ecran dans 
une cassette. On parle de «tomodensitometrie» lorsque des milliers de petits detecteurs disposes en 
anneaux autour d'un sujet mesurent les photons transmis et permettent l'obtention de tranches 
d'images et se substituant a l'ensemble film-ecran. Extrait du site internet :www.medvet.umontreal.ca. 
Les sources de rayons utilisees dans l'obtention des images de transmission sont 
diverses comme le montre la Figure 12. Les sources de rayons X sont les plus utilisees car 
elles permettent d'avoir des images de transmission de haute resolution (de l'ordre du mm. 
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Resolution en TEP pancorporelle : 4 mm en moyenne) et moins bruitees par rapport a toutes 
les autres sources. Ainsi pour une source de rayons X, une tension autour de 130 kV est 
necessaire a 1'acceleration des electrons dans le tube a rayons X. Elle est fournie par des 
generateurs a tension constante regules a des dizaines de volts pour l'obtention d'un flux 
energetique quasi-constant. Par la suite, les electrons sont diriges vers 1'anode cible faite de 
tungstene et leur impact produit des rayonnements de freinage ou Bremsstrahlung, generant 
ainsi le spectre continu de rayons X necessaires a la realisation de l'imagerie. La constance de 
la tension est primordiale car elle conditionne la valeur de la caracteristique d'attenuation 
d'un milieu mesure dans le tomographe. Une stabilite au dessus de 1/1000 mene a une 
difference en attenuation de l'ordre de 0,3 %. 
source de positrons 
Source de rayons X (Ge-68) S o ( j r c e d e r a y Q n s y ( C s _ i g 7 ) 
Figure 12. Nature des differentes sources utilisees pour obtenir des images de transmission. Les 
sources de rayons X delivrent un faisceau dont les rayons ont une energie generalement comprise entre 
30 et 140 keV. Les sources de positrons comme le 68Ge emettent des photons d'annihilation de 
positrons a une energie egale a 511 keV. Les sources de rayons gamma comme le 137Cs emettent des 
photons d'energie egal a 662 keV. Extrait de KINAHAN et al., 2003. 
L'obtention d'une energie effective superieure a 60 keV necessite de la part des 
generateurs la delivrance de tensions comprises entre 90 kV et 140 kV, sous un courant de 50 
a 300 mA en mode continu ou de 100 a 700 mA en mode pulse. En mode pulse, la duree 
d'impulsion reglable peut varier de 1 a 7 ms avec une frequence de 100 a 200 impulsions par 
seconde qui dicte l'acquisition des projections. Pour un mode continu, la mesure est 
echantillonnee au niveau des detecteurs pendant une duree variant de 1 a 7 ms par projection. 
II est possible d'obtenir pres de 1000 projections par seconde avec ce mode. Actuellement, 
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des tubes a anode tournante sont necessaries pour obtenir les puissances elevees utiles a 
l'obtention d'un bon contraste dans les images. II existe une double exigence de l'ouverture 
importante du faisceau de rayons X (50 degres) et de la limitation des effets gyroscopiques 
requerant une orientation de l'axe longitudinal de l'anode tournante perpendiculaire au plan du 
mouvement de rotation. 
Les tubes a rayons X subissent des contraintes thermiques et mecaniques severes. lis 
permettent d'obtenir environ 35 000 coupes au total. Grace aux filtrations de 1'ordre du 
millimetre d'epaisseur par des materiaux comme le cuivre et l'aluminium, les composantes de 
basse energie des rayons X sont eliminees pour faciliter un durcissement du faisceau, c'est-a-
dire le rendre aussi monochromatique que possible. Un collimateur primaire situe a la sortie 
du tube a rayons X permet de definir l'ouverture du faisceau de rayons X (exemple du 
faisceau en eventail), qui peut aller de 40 a 50 degres, puis une motorisation du collimateur 
donne sa largeur situee entre 1 et 10 mm. Un collimateur secondaire est necessaire pour 
minimiser la quantite de rayonnement diffuse responsable de la degradation du contraste 
(Figure 13). 
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Figure 13. Faisceau de rayons X collimate traversant un sujet et recueilli par un systeme de traitement 
de donnees. Extrait du site : http://pagesperso-orange.fr/simon.doligez/Photos/scanner%20schema.gif 
Le champ utile, espace dans lequel est place le sujet, a un diametre dependant du type de 
scanner, et done de la nature du sujet a mesurer. Pour un humain, le champ utile doit avoir un 
diametre superieur a 50 cm. Les detecteurs utilises sont faits essentiellement de cristaux 
scintillateurs, et sont soit solides, lesquels fonctionnent selon l'effet radioluminescent comme 
le CdW04 (Tungstate de Cadmium), le Nal (Iodure de sodium), le Bi4Ge30i2 (Germanate de 
Bismuth) et CaF2 (Fluorure de Calcium), ayant des epaisseurs de 1'ordre de 2mm, ou a gaz, 
qui sont des chambres a ionisation contenant du Xenon sous pression. Les detecteurs sont 
caracterises par l'efficacite de detection quantique qui est le rapport entre le nombre de 
photons absorbes par le detecteur et le nombre de photons incidents, l'efficacite geometrique 
qui est fonction de la dimension des cellules et du collimateur secondaire, et par l'efficacite 
globale d6 detection qui est le produit de l'efficacite quantique du detecteur et de l'efficacite 
geometrique. II est utile de mentionner la precision et la stabilite differentielle des cellules car 
il faut que l'efficacite quantique de detection soit constante en fonction de l'energie et de la 
fluence energetique. 
La dynamique des mesures a toute son importance car peu importe le type de detecteurs 
utilises, la dynamique de mesure est de 1:106, ce qui equivaut a la difference d'attenuation qui 
existe entre le faisceau dans l'air et le faisceau attenue par 70 cm de tissu mou. 
Geometriquement, les detecteurs doivent avoir une epaisseur suffisamment petite, entre 1 et 2 
mm, permettant un meilleur echantillonnage du sujet a mesurer et done augmenter la 
resolution spatiale, et une profondeur dans le sens de propagation du rayonnement suffisante 
pour absorber une forte proportion de rayonnement. Pour l'acquisition des rayonnements, les 
detecteurs des scanners doivent avoir un faible bruit, une grande dynamique, une efficacite de 
detection elevee, une survivance du signal minime, une reponse lineaire et stable en 
temperature et dans le temps, ainsi qu'un faible cout. 
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L'acquisition d'un tres grand norabre de donnees appelees projections d'une coupe axiale 
transverse mene a une reconstruction mathematique des images du sujet examine. Ces 
projections sont acquises par rotation d'une source autour du sujet installe entre les detecteurs 
et la source. Le faisceau de rayons delivre par la source est attenue lors de la traversee de 
l'organisme. Cette attenuation depend non seulement de l'etendue du sujet, mais aussi de 
l'energie des rayons ainsi que de la densite et de la composition atomique du sujet. II existe 
une probability que le photon emis puisse interagir avec la matiere traversee. Elle s'exprime a 
l'aide d'une grandeur appelee coefficient d'attenuation, notee//qui depend de la matiere 
traversee et de l'energie des photons (Figure 14). Le coefficient d'attenuation // a les 
dimensions de 1'inverse d'une longueur et est donne par les tables des proprietes d'interaction 
des rayonnements avec la matiere. Pour eviter une trop grande variation des coefficients, les 
tables fournissent le rapport du coefficient d'attenuation lineaire a la masse volumique du 
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Figure 14. Graphique des coefficients d'attenuation lineaire totaux de l'os et du muscle en fonction de 
l'energie du photon. On constate que l'os attenue plus que le muscle. Extrait de KIN AH AN et al., 
2003. 
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La dependance du coefficient d'attenuation en fonction de l'energie du photon et de la 





II est additif, et on peut ecrire pour un milieu compose de differents milieux : 
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Figure 15. Coefficients d'attenuation massiques de l'os cortical, du muscle squelettique, du tissue 
adipeux, du tissu du poumon et de l'air en fonction de l'energie du photon. Comme attendu, l'os, 
milieu plus dense, attenue plus que les autres. Extrait de KINAHAN et al., 2003. 
Supposons qu'un faisceau de photons d'intensite I0 emis par une source traverse un 
milieu d'epaisseurx, les photons transmis decroissent exponentiellement apres la traversee 
d'un milieu. L'intensite des photons transmis s'ecrit: 
I(x) - I0.e\p(jju(x)dx) (3) 
Dans le cas ou le faisceau de photon est monochromatique, et : 
/ = / 0 ( £ ) . ( e x p jju(E,x)dx)lE (4) 
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ou E est l'energie du faisceau, et Emax est l'energie maximale que peut avoir un photon du 
faisceau. 
L'image obtenue par transmission correspond a un facteur d'attenuation au niveau de 
chaque pixel et representant le pouvoir attenuateur du tissu localise dans ce pixel. La 
projection du facteur d'attenuation est etablie comme le rapport des photons transmis I a 
travers le sujet et ceux Io emis par la source selon 1'equation 3. En mesurant les intensites Io, 
sans le sujet dans le scanner, puis I avec le sujet dans le scanner, on obtient le rapport des 
projections I/Io. La reconstruction de ces rapports de projections permet d'obtenir l'image des 
facteurs d'attenuation. 
L'ensemble des mesures effectuees pour un angle donne constitue une projection, dont 
1'expression mathematique pour un milieu a deux dimensions x et y est (KAK et SLANEY, 
1988): 
ou (f> represente Tangle selon lequel on acquiert les photons, et E0 l'energie du photon. 
p(x ,(f>) est la projection des donnees acquises, et l'equation integrale (5) est connue comme 
la transformee de Radon. La reconstruction d'image tomographique realise l'operation inverse 
de l'equation (5) pour obtenir une estimation de fi = /u(x, y) de 1'ensemble de toutes les 
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Figure 16. Illustration d'une projection pour un milieu bidimensionnel de coefficient d'attenuation 
H(x, y). Extrait de KINAHAN et al., 2003. 
Pour reconstruire 1'image TDM a partir de projections, on applique aux projections la 
transformee de Fourier, un filtre, et la transformee de Fourier inverse qu'on reprojete pour 
chaque angle de projection. 
La transformee de Fourier des projections pour chaque angle s'ecrit: 
ou x' est la variable correspondant a x prise selon une rotation des axes avec un angle </> par 
rapport a x, i est la valeur complexe imaginaire e t / l a frequence. La projection est alors filtree 
en la multipliant par la valeur absolue d'un filtre rampe note fr. ensuite on effectue sa 
transformee de Fourier inverse et on retro-projette pour chaque angle afin d'obtenir les images 
d'intensite (KAK et SLANEY, 1988): 
Nous pouvons retrouver la distribution |i(x,y) en faisant le changement de variable x' = 
x.cos(c|)) + y.sin(cj)). 
TF[p{x\(f))} = jp(x\0).exp(-i2?rfx')dx' (6) 
jU(x',<f>)= J J[ jp(x',</>).exp(-i2?tfx')dx'].|/r|.)df ,d(/) (7) 
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Habituellement les facteurs d'attenuation sont exprimes sur une echelle dite de 
Hounsfield, d'unite UH, pour unite de Hounsfield. Sur un appareil correctement calibre, la 
densite de l'eau est de 0 UH, celle de l'air de -1000 UH (Tableaux 2 et 3). 
Tableau 2 : Valeurs des unites de Hounsfield prises pour des tissus, leurs deviations standards et leur 
dispersion. Extrait de WEGENER H„ 1992, Chapitre 1, page 7. 
Tissu Valeur standard (UH) Dispersion (UH) 
Os (compact) >250 
Os (spongieux) 130± 100 
Thyro'fde 70±10 
Foie 65±5 45-75 
Muscle 45 ±5 35-50 
Rate 45 ±5 35-55 
Lymphome 45±10 40-60 
Pancreas 40±10 25-55 
Rein 30±10 20-40 
Graisse -65±10 - 80-(-100) 
Tableau 3 : Valeurs des unites de Hounsfield prises pour les fluides et leurs deviations standards. 
Extrait de WEGENER H„ 1992, Chapitre 1, page 7. 
Fluides Valeur standard (UH) 
Sang (coagule) 80±10 
Sang (veineux total) 55±5 
Plasma 27±2 
Exsudat (> 30 g proteine/1) >18±2 
Transudat (< 30 g proteine/1) <18±2 
Liquide de Ringer 12±2 
Ces chiffres sont done arbitraires, mais traduisent relativement les degres variables 
d'attenuation du rayonnement X pour les differents tissus. Les valeurs d'attenuation de l'eau 
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et de l'air (respectivement de 0 UH et -1000 UH) represented des points fixes sur l'echelle 
densitometrique ne dependant que du kilovoltage. Les valeurs d'attenuation des structures 
osseuses tres denses depassent 1000 UH. Celles de la plupart des tissus et liquides corporels 
sont comprises entre -100 et + 100 UH. 
Une TDM corps entier necessite des temps de coupe les plus courts possibles afin de 
minimiser les artefacts induits par les mouvements respiratoires, les battements cardiaques et 
le peristaltisme intestinal. Notons aussi la difference de bruit entre les images de transmission 
obtenues par TDM et par source radioactive (Figure 17, Tableau 4). 
a) b) 
Figure 17. Sections coronales d'images de transmission d'une souris obtenues avec des sources de 
photons differentes : a) source radioactive au 68Ge delivrant des photons d'energie situee entre 250 et 
700 keV, et b) source de rayons X delivrant des photons de 70 keV. Extrait de CHOW et al., 2005. 
Tableau 4. Bruit relatif (%) des images d'emission dans deux fantomes de rat et de souris mesures 
avec des sources differentes. Le bruit est plus important avec la source radioactive. Extrait de Chow et 
al., 2005. 






De souris 4.1 6.3 3.6 4.1 
De rat 6.1 10.5 5.1 6.1 
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CHAPITRE 2 
PROCEDE D'OBTENTION D'IMAGES D'EMISSION : LA TEP 
Gordon L. Brownell du Massachussetts General Hospital suggera que l'utilisation du 
rayonnement de l'annihilation suivant remission du positron ameliore la qualite des images 
cerebrales en augmentant la sensibilite et la resolution (Figure 18). II mit alors au point le 
premier prototype TEP, assez simple et fait de detecteurs a l'iodure de sodium de part et 
d'autre de la tete d'un patient. 
Figure 18. Premier scanner TEP clinique. Extrait du site internet: http://www.mit.edu/~glb/. 
Ainsi furent mis au point entre 1962 et 1968 des scanners TEP a detecteurs multiples, 
mais ne realisant pas des mesures d'un organe entier. II a fallut attendre 1976 pour la 
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realisation aux Etats-Unis du premier examen TEP pour des recherches neurologiques en 
laboratoire. La fin des annees 80 vit les grands fabricants developper la technologie TEP, et 
les annees 90 les etudes cliniques de validation en oncologic. Depuis 2000, les cameras TEP 
nouvelle generation couplees a une TDM sont implantees dans les etablissements de sante 
pour jumeler la fonctionnalite de la TEP a la haute resolution de la TDM. 
La TEP utilise de petites quantites d'un element radioactif emetteur de positrons marquant 
une molecule. Si A est le nombre de masse d'un element radioactif X, Z son numero 
atomique, alors la desintegration de T element emetteur de positrons (P+), antimatiere de 
T electron, donne un element Y par transformation d'un proton en neutron selon le processus 
suivant: 
a
zX^z\Y+°(3+ car \ p ^ l n + l v + T (8) 
L'isotope radioactif est obtenu dans un cyclotron, accelerateur electromagnetique utilisant 
Taction combinee d'un champ magnetique et d'un champ electrique pour delivrer un faisceau 
de particules chargees (Figure 19). 
Figure 19. Principe de fonctionnement du cyclotron. Extrait du site internet: 
http://www.utc.fr/~farges/master_mts/2005_2006/projets/cyclotron/image-8.png.png 
Les particules chargees sont introduites au centre d'une enceinte ou regne un vide tres 
pousse et, sous Taction combinee des champs electrique et magnetique convenablement 
choisis, les particules decrivent une trajectoire en spirale du centre du cyclotron jusqu'aux 
bords avec un accroissement (acceleration) de leur vitesse. Elles font done plusieurs tours 
avant d'etre extraites de l'accelerateur. Grace a des elements electromagnetiques, elles sont 
par la suite concentrees puis projetees a tres grande vitesse sur une cible, ce qui induit des 
transmutations et des disintegrations d'atomes. De courte demi-vie, les atomes radioactifs 
produits retrouvent un etat stable en emettant un rayonnement. 
Les isotopes obtenus sont ensuite incorpores a differentes molecules biologiques pour 
obtenir des radiotraceurs. On peut les fixer a des molecules d'eau pour l'observation des 
variations de debit sanguin, ou les associer a une molecule analogue du glucose, comme le 
18F-fluorodeoxyglucose (FDG) pour mesurer la consommation de sucre et par consequent le 
metabolisme du glucose. De meme les isotopes peuvent etre lies a des acides gras pour 
evaluer la synthese proteique ou alors les fixer a des molecules a usage therapeutique pour la 
localisation d'un medicament et l'appreciation de son efficacite. Le compose radioactif est 
injecte au sujet, et l'element radioactif incorpore emet des positrons. Apres avoir parcourus 
une distance de l'ordre du millimetre, les positrons perdent presque toute leur energie 
cinetique et interagissent avec un electron au repos selon une reaction d'annihilation. 
L'annihilation donne deux photons de 511 keV chacun emis, selon le principe de conservation 




Figure 20. Parcours du positron et annihilation donnant naissance a deux photons d'energie 511 keV. 
Extrait de : http://lpsc.in2p3.fr/tep/fichiers/SemDAPNIA.pdf 
La detection des photons de 511 keV se fait a l'aide de cristaux scintillateurs [comme le 
Germanate de Bismuth (Bi3Ge40i2), l'lodure de Sodium (Nal), 1'OxyorthoSilicate de 
Luthetium (L^SiOs), 1'OxyorthoSilicate de Gadolinium (Gd2SiOs)] disposes en anneaux 
autour du sujet. Lorsque le photon emis arrive sur le cristal, il se produit une excitation 
electronique suivi d'une ionisation, puis une emission de lumiere ou scintillation 
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proportionnelle en intensite a l'energie du rayonnement gamma incident. Des tubes 
photomultiplicateurs ou photodiodes places en arriere du cristal le long de sa face posterieure 
detectent les scintillations des cristaux et les amplifient en convertissant l'impulsion 
lumineuse en un signal electrique d'amplitude mesurable. 
La resolution est 1'un des parametres de performance des detecteurs. On distingue la 
resolution en energie qui est la capacite de discriminer entre deux pulses lumineux causes par 
des rayons gamma de differentes energies. La resolution en energie est generalement 
comprise dans une plage de 10 a 25 % de l'energie incidente. II y a la resolution spatiale, 
donnee par la largeur a mi-hauteur (FWHM) qui exprime la capacite d'etaler des sources 
radioactives discretes mais contigties, de l'ordre du millimetre. Enfin il y a la resolution en 
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temps. Celle-ci permet de considerer que deux photons mesures en coincidence proviennent 
de la meme annihilation. Meme si les deux photons de la meme annihilation arrivent en meme 
temps sur les cristaux, la collection de la scintillation et les traitements electroniques 
subsequents imposent une difference temporelle dans la detection des deux photons. Ce retard 
est de l'ordre de la nanoseconde. Au-dela de cette resolution en temps, deux photons ne 
peuvent pas etre consideres comme provenant de la meme annihilation du positron et ne sont 
done pas enregistres comme une coincidence. Signalons enfin que les mesures sont acquises 
en mode liste ou toutes les detections de photons sont enregistrees en fonction du temps et des 
indices des detecteurs. La figure 21 montre un anneau de detecteurs avec une detection en 
coincidence. 
Figure 21. Sujet et anneau de detecteurs dispose autour de lui. Extrait de: 
http://lpsc.in2p3.fr/tep/fichiers/SemDAPNIA.pdf 
La detection des evenements se fait en coincidence. On dit de deux photons qu'ils sont en 
coincidence s'ils sont recueillis dans la meme fenetre temporelle, de l'ordre de la 
nanoseconde. A cause des effets physiques comme l'attenuation et la diffusion Compton, on 





photons detectes en coincidence sont issus d'un meme point d'annihilation et ne changent pas 
de direction avant d'arriver aux detecteurs (Figure 22a), les coincidences diffusees pour 
lesquelles l'un ou les deux photons emis d'un meme point d'annihilation changent une ou 
plusieurs fois de direction avant d'etre detectes, avec perte d'energie par exemple de 511 keV 
a 300 keV (Figure 22b), et les coincidences fortuites pour lesquelles les photons detectes en 
coincidence sont issus d'annihilations de positrons differents (Figure 22c). 
Figure 22. Coincidences mesurees en TEP selon une ligne de reponse (LDR): a) coincidence vraie, b) 
coincidence avec simple diffusion, et c) coincidence fortuite. Extrait de TALBOT, 2006. 
Le segment de droite qui relie deux cristaux scintillateurs et traverse l'espace dans lequel 
est place le sujet est appele le champ utile. Mesurer un objet revient a projeter les lieux 
d'annihilations de sorte que chaque projection ait un ensemble de points dependant de 
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Figure 23. Mire a deux points chauds (radioactivite) avec ses lignes de coincidences ou lignes de 
reponse et deux projections. 
L'ensemble des projections mesurees sont rangees dans un matrice appelee sinogramme, 
dont la taille depend de l'echantillonnage radial, mais aussi d'un echantillonnage angulaire 
qui correspond au nombre de projections angulaires obtenues (Figure 24). 
10 15 20 25 
echan t i l l onnage radial 
Figure 24. Sinogramme d'un cylindre ayant les dimensions d'un rat rempli uniformement de 
radioactivite. L'echantillonnage radial est de 32 bins et l'echantillonnage angulaire est de 256. 
La reconstruction d'images d'emission TEP a partir de projections se fait par 
retroprojection filtree (en anglais FBP pour filtered back projection). La retroprojection filtree 
consiste a filtrer chaque projection a l'aide d'un filtre rampe pour equilibrer l'echantillonnage 
en peripherie du champ utile par rapport au centre, suivi d'une transformee inverse de Radon. 
La technique de retroprojection filtree est reconnue par la generation de bruit et d'artefacts. 
Dans le but de reduire le bruit dans les images, des filtres sont appliques aux projections avant 
la reconstruction. Ces filtres reduisent le bruit, mais en meme temps ils degradent la 
resolution spatiale. 
On reconstruit aussi les images grace a la technique de reconstruction dite «iterative» qui 
utilise un algorithme iteratif generalement base sur le maximum de vraisemblance suivi d'une 
esperance-maximisation (MLEM) comprenant un ensemble d'operations de reconstruction et 
de reprojections (SHEPP et VARDI, 1984). Le nombre d'iterations restreint agit comme le 
filtrage dans le cas de la reconstruction par FBP. Ici aussi, il y a un compromis entre le bruit et 
la degradation de la resolution spatiale qui sont fonction du nombre d'iterations. La figure 25 
montre une comparaison entre une reconstruction par FBP et par MLEM. 
a) b) 
Figure 25. Image reconstitute par : a) FBP et b) maximum de vraisemblance. On aper5oit des stries a 
l'interieur et a l'exterieur de l'objet en a) mais avec un meilleur contraste des sources radioactives. Le 
fonds en b) est uniforme tandis que l'objet apparait moins defini. Extrait du site internet: 
http://lpsc.in2p3.fr/tep/fichiers/SemDAPNIA.pdf 
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On constate que la methode iterative permet d'eliminer le bruit dans 1'image et les artefacts 
ou structures artificielles entourant des regions intenses. La reconstruction peut aussi etre 
effectuee en introduisant l'information «temps de vol» dans l'algorithme de reconstruction, 
c'est-a-dire en mesurant la difference des temps d'arrivee des deux photons d'annihilation sur 
les deux detecteurs opposes. Avec cette duree on arrive a determiner une distance probable 
contenant le point d'annihilation le long de la ligne de coincidence joignant les detecteurs 
opposes. La resolution temporelle aide a localiser la source sur la ligne de mesure avec une 
precision de 7.5 cm (DREUILLE et al., 2002) (Figure 26). 
TDV 
JiiSS 
Figure 26. Reconstruction d'une tranche transversale de 1'image de l'abdomen d'un homme obese en 
utilisant 1'information temps de vol (TDV). Image de transmission tomodensitometrique (gauche); 
image d'emission TEP reconstruite sans temps de vol (centre), et image TEP reconstruite avec temps 
de vol permettant d'observer la petite lesion indiquee par la fleche (droite). Extrait du site internet: 
http://courses.washington.edu/bioen508/Lecture5-B-PET.pdf. 
L'imagerie TEP est utile chez le petit animal (souris, rat) et l'humain aussi bien dans la 
detection et le suivi de tumeurs cancereuses que d'autres maladies. Les figures 27 a 30 
illustrent quelques exemples. 
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Figure 27. Image TEP-FDG du corps entier d'un rat avec un gliome agressif a croissance rapide a 
l'epaule (en haut a gauche), et une inflammation sur la patte arriere (en bas a droite). On observe 
notamment le niveau relativement eleve d'accumulation du traceur dans les reins et les testicules. 
Extrait du site internet: http://www.rug.nl/umcg/faculteit/disciplinegroepen/straling/ngmb/MicroPET. 
Maladie d'alzheimer 
Figure 28. Image TEP du cerveau d'un humain mesure pour la maladie d'Alzheimer. Extrait du site 
internet: http://pet.radiology.uiowa.edu/webpage/Research/CaseStudies/BrainAlzheimersDisease.html 
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Figure 29. Image d'emission TEP-FDG d'un coeur normal d'un humain permettant de visualiser la 
capacite du myocarde a metaboliser le FDG. Extrait du site internet: 
http ://w w w .ulb. ac .be/medecine/pet/. 
Figure 30. Une visualisation d'une concentration excessive en [uC]-methionine, acide amine 
participant a la construction cellulaire, met en evidence une tumeur. Extrait du site internet: 
http: //www .ulb. ac .be/medecine/pet/. 
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CHAPITRE 3 
LES PHENOMENES PHYSIQUES AFFECTANT LES IMAGES 
TOMOGRAPHIQUES 
Autant en TDM qu'en TEP, une forte proportion de photons emis initialement interagissent 
dans le milieu qu'ils traversent. Une image d'une mire remplie uniformement de radioactivite 
presente une depression au centre, signifiant que, conformement au principe selon lequel les 
photons parcourant le plus de distance sont les plus attenues, les photons a proximite du 
centre de la mire ont subi une reduction en nombre plus consistant que ceux proches de la 
peripherie. La degradation de la qualite et de 1'evaluation quantitative des images est 
imputable en majorite a deux phenomenes physiques a savoir l'effet photoelectrique et la 
diffusion Compton. 
3.1. L'effet photoelectrique 
L'effet photoelectrique est le processus au cours duquel un atome absorbe totalement 
l'energie d'un photon incident qui disparait. L'energie ainsi fourni par le photon sert a 
expulser un electron orbital de l'atome, appele pour ce fait photoelectron. Celui-ci regoit une 
energie T qui represente la difference entre l'energie E du photon incident et l'energie de 
liaison de l'electron Wi de la couche i de laquelle il a ete ejecte. Un photon dit de fluorescence 
est emis resultant de la transition d'un electron d'une couche superieure vers une couche 





Figure 31. Processus de l'effet photoelectrique. L'ejection d'un electron provoque un rearrangement 
electronique qui mene a un photon de fluorescence et a un electron Auger. Extrait du site internet: 
http://ead.univ-angers.fr/~jaspard/Page2/COURS/5RayonIONISANT/Cours2/2Figures/llEffPHOTO 
ELEC.htm 
L'energie de l'electron ejecte s'ecrit: 
L'energie reijue par le photoelectron lui permet d'ioniser le milieu materiel qu'il traverse. 
3.2. L'effet Compton 
La diffusion Compton est la collision d'un photon incident avec un electron quasi-libre du 
milieu. Dans cette interaction, le photon incident ne disparait pas, il change de direction avec 
une energie moindre que celle qu'il avait au depart. L'energie qu'il perd est transferee a 
l'electron de collision qui diffuse a son tour (Figure 32). 
Figure 32. Apres interaction, le photon incident diffuse d'un angle 0 par rapport a sa direction initiale, 
et l'electron d'un angle 0 . Extrait du site internet: http://upload.wikimedia.org/wikipedia/commons/ 
thumb/5/5f/DiffusionCompton.png/300px-DiffusionCompton.png 
T = E-Wj (9) 
photon 
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Si on note Eq l'energie du photon incident et Eph celle du photon apres diffusion, l'energie 
du photon diffuse apres interaction s'ecrit: 
Eph = E E° (10) 
1 + — ^ - ( 1 - C O S 0 ) 
511 
et celle de l'electron diffuse 
Eec=E0. £o(l-cos^) 
0 511 + (1 - cos 6) 
La diffusion Compton n'etant pas isotrope, ou encore la probabilite pour un photon d'etre 
diffuse vers un certain angle solide dQ n'etant pas constante, on evalue la probabilite de 
diffusion d'un photon d'energie donnee Eq par unite d'angle solide par la formule suivante 
dite de Klein-Nishina (EVANS, 1955) : 
2 
— = ^ S- (l + {El rr^c1) 4 - costf))"2 (1+ coi ff) 
dQ, 2 
( tT7!... „2x2 /I a\1 
1 | (E/m^cy.jl-cosffr 
(1+cos2 m+iE /m.c 'U-cos f f ) ] , V 
(12) 
ou a est la section efficace, da la section efficace differentielle, Q Tangle solide, dQ 1'unite 
d'angle solide, ro est le rayon classique de l'electron et vaut 2.817940 xlO"15 m, et m0 = 
T 1 
9.109382 xlO kg est la masse au repos de l'electron. La diffusion Compton provoque une 
surestimation de comptes qu'on assimile a tord au bruit de fond dans les images d'emission 
TEP reconstruites. 
Dans la TDM, etant donnee la basse energie des rayons X (30 keV-140 keV), les 
interactions par effet photoelectrique sont plus propices. Ce phenomene est presqu'inexistant 
en TEP ou l'energie est de 511 keV (Figure 33). Par contre, les photons diffusant a faible 
energie peuvent subir des interactions photoelectriques. Cependant, puisque la TEP opere a 
une energie seuil elevee (autour de 400 keV), il est improbable qu'un photon de Tannihilation 
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soit absorbe par effet photoelectrique. Toutefois, un photon ne parvenant pas aux detecteurs 
est considere comme attenue, qu'il soit absorbe ou devie, et c'est cette attenuation qui doit 
etre corrigee. 
Si les interactions des photons avec le milieu dans le sujet sont considerees comme 
degradant la qualite de l'image, ces memes interactions sont tres souhaitees dans les cristaux 
qui sont fait de materiaux denses pour arreter les photons et augmenter les efficacites de 
detection. 
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Figure 33. Coefficients d'attenuation lineaire dans l'eau en fonction de l'energie pour des energies du 
photon allant de 0 MeV a plus de 100 MeV. On observe la preponderance des diverses interactions 
effectuees par le photon dans un milieu: C = effet Compton; R = effet Rayleigh; PE = effet 




CORRECTION DE L'ATTENUE 
Etant donne que l'attenuation affecte la qualite visuelle et 1'interpretation quantitative 
effectuee sur les images d'emission TEP, il importe done de la corriger pour obtenir des 
images quantitativement exactes et pouvoir reperer des anomalies dans les tissus. Pour 
corriger les images d'emission TEP pour l'attenue, l'approche proposee consiste d'abord a 
segmenter une image de transmission TDM, de convertir les valeurs des pixels de l'image 
TDM en coefficients d'attenuation a 511 keV, et de calculer les facteurs de correction 
d'attenuation (FCA) pour chaque ligne de reponse. Ensuite il s'agit de multiplier le 
sinogramme des FCA par le sinogramme de l'image d'emission pour avoir le sinogramme 
corrige pour l'attenuation. Enfin vient la reconstruction du sinogramme corrige pour generer 
l'image d'emission TEP corrigee. 
Le pivot de la correction de l'attenue en TEP sont les facteurs de correction d'attenuation 
qui representent le rapport entre les photons emis et mesures. Ceci permet de retrouver le 
nombre de photons initiaux d'intensite Io a partir de 1'intensite I mesuree par la TEP, des 
densites traduites en unites de Hounsfield et des distances parcourus par les photons selon les 
trajectoires des lignes de coincidence obtenues des images mesurees par la TDM. Ainsi les 
FCA se calculent selon: 
ou ji est le coefficient d'attenuation du milieu attenuateur ou la combinaison des coefficients 
d'attenuation pour une structure faite de plusieurs milieux, et I est la distance parcourue par 
les photons dans un milieu. 
La correction d'attenuation necessite la conversion des intensites des images TDM en 
coefficients d'attenuation a 511 keV. Auparavant, ces memes intensites des images TDM sont 
(13) 
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converties en unites de Hounsfield. Cette conversion se fait a l'aide de la formule suivante, 
dite indice de Hounsfield, qui lie le coefficient d'attenuation d'un milieu x a celui de l'eau 
donne par les tables et au nombre Hounsfield : 
Par la suite, l'utilisation du modele generalise de BAI et al (2003) permet de passer des 
nombres Hounsfield precedents a des coefficients d'attenuation lineaire a 511 keV. Ce modele 
s'appuie sur les hypotheses selon lesquels, pour un nombre Hounsfield UHX < 0, tout milieu 
rencontre peut etre considere comme un melange d'eau et d'air, et pour UHX > 0, tout milieu 
rencontre peut etre considere comme equivalent a un melange eau-os cortical. Alors on ecrit: 
avec E l'energie du photon, x le milieu attenuateur, UH le nombre Hounsfield de l'image, 
CAM (p) pour Coefficient d'Attenuation Massique, OC pour Os Cortical, et p pour symbole 
de la masse volumique. La figure 34 et le tableau 5 illustrent un graphique des facteurs de 
conversion pour certains milieux en fonction de l'energie des photons. 
UH = — — 1 0 0 0 
t^eau 
(14) 
Pour UHX < 0, jUx(E) = 1 + ^ -Meau(E) (15) 
(16) 
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Energie effective .TDM (en keV) 
Figure 34. Le facteur de conversion (FC) en fonction de l'energie de la TDM pour differents milieux. 
On constate qu'il est pratiquement constant pour le tissu mou. Extrait de BAI et al., 2003. 
Tableau 5. Facteurs de conversion de quelques milieux de differentes energies effectives en TDM vers 
511 keV. Extrait de BAl et al., 2003. 
Energie 
TDM (keV) 
40 60 70 80 
Carbone 1.155 1.057 1.025 1.016 
Oxygene 0.921 0.968 0.977 0.982 





1.039 1.024 1.035 1.020 
Tissu mou 1.027 1.015 1.012 1.010 
Aluminium 0.408 0.639 0.721 0.781 
Os cortical 0.397 0.637 0.724 • 0.788 




SIMULATION MONTE CARLO, 
SEGMENTATION PAR LES TECHNIQUES 
K-MEANS, FUZZY C-MEANS 
ET PAR L'ESPERANCE-MAXIMISATION 
5.1. La simulation Monte Carlo 
Pour remedier a la limitation de la realisation des mesures tomographiques, mais aussi a 
cause de la nature stochastique de remission des radiations, des processus de detection et de 
transport, de meme que pour la verification de la veracite des calculs, nous avons effectue des 
simulations Monte Carlo d'image de transmission et d'emission. 
La methode de Monte Carlo a ete introduite en 1947 par Nicholas Metropolis et publiee 
pour la premiere fois dans un article co-ecrit avec Stanislas Ulam en 1949. Son objectif etait 
de calculer une valeur numerique par 1'utilisation de precedes aleatoires ou techniques 
probabilistes. On doit a John Von Neumann et Stanislas Ulam le veritable developpement des 
methodes Monte Carlo au cours de la seconde guerre mondiale pour la resolution des 
equations aux derivees partielles, ce qui a par la suite permis aux physiciens du projet 
Manhattan d'etudier la diffusion des neutrons (MC CRACKEN, 1955) et de faire des 
recherches sur la fabrication de la bombe atomique. Elle est devenue au fil des annees un 
important et puissant outil en medecine nucleaire. Elle est utile pour l'etude et le 
developpement de systemes d'imagerie, 1'optimisation de l'exploitation et contribue a 
l'analyse de donnees. Depuis 1995 on denombre des centaines de publications exposant une 
analyse de la methode de Monte Carlo en medecine nucleaire. La methode de Monte Carlo est 
largement utilisee comme un outil de recherche dans differentes branches de l'imagerie 
nucleaire tel que la modelisation des detecteurs et la conception de systeme d'imageries, la 
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correction d'images, les techniques de reconstruction, la dosimetric interne et la modelisation 
pharmacocinetique. 
Les calculs Monte Carlo permettent de simuler des processus aleatoires en se basant sur 
des suites de nombres pseudo-aleatoires (EHRHARDT G., 1986). Un processus aleatoire est 
determine par sa variable aleatoire x caracterisee par une fonction de distribution cumulative 
F(x) dependant d'une frequence / qui donne la probabilite qu'une variable aleatoire s soit 
inferieure ou egale a x. elle s'ecrit: 
Jt 
F{x) = probabilite(q < x) = jf(q)dq. (17) 
xmin 
et par sa distribution de probabilite 
p(x) = F'(x) (18) 
Pour simuler un phenomene, on tire done des nombres pseudo-aleatoires distribues entre 0 
et 1 et on genere les x. A titre d'exemple, dans la simulation Monte Carlo pour la TEP, les 
interactions prises en compte sont l'effet photoelectrique et la diffusion Compton, alors le 
coefficient d'attenuation d'un milieu s'ecrit: 
ft ~ ft photo ft compton (19) 
La fonction de probabilite pour l'interaction d'un photon s'ecrit (ZAIDI, 1999): 
p(x) = (20) 
La probabilite qu'un photon traverse une distance d ou moins est: 
p(d) = J* ii.e^xdx=l - (21) 
Pour echantillonner la longueur de la trajectoire, un nombre aleatoire uniforme ra est substitue 
pour p(d) et l'equation (21) est resolu pour d : 
l o g ( l - Q 
a = (22) 
ft 
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ou ra est un nombre aleatoire systematiquement distribue selon p(x). Elle donne la proportion 
des tirages qui ne menent pas a une interaction dans le materiau. Habituellement, on simule 
seulement les photons qui sont emis dans des directions delimitees par un angle solide, qui est 
estime a partir des dimensions du sujet et du systeme de detection. Le photon s'echappant du 
sujet peut ne subir aucune interaction, dans ce cas on l'appelle photon primaire, ou peut etre 
diffuse. Si le photon est primaire, sa direction 9 a l'interieur d'un angle solide de valeur 
Q obeit a : 
cos(0) = l - r a ( l - cos£2) (23) 
Les principaux elements d'une simulation Monte Carlo sont les suivants (ZAIDI, 1999): 
• La fonction de densite de probability (en anglais pdf pour probability density function), 
qui permet de decrire un systeme physique. 
• Le generateur de nombre aleatoire : une source de nombres aleatoires uniformement 
distribute sur un intervalle unitaire doit etre disponible. 
• La regie d'eehantillonnage : une formule pour 1'echantillonnage pour des fonctions de 
distribution de probabilite. 
• La notation : le resultat doit etre comptabilise pour des quantites d'interet. 
• Estimation de l'erreur : un estime de l'erreur statistique (la variance) comme une fonction 
du nombre de tirages et autres quantites doit etre determine. 
• Les techniques de reduction de la variance : les methodes pour reduire la variance dans 
une solution estimee pour reduire le temps de calcul pour la simulation Monte Carlo. 
• Les algorithmes de parallelisation et de vectorisation pour permettre aux methodes de 
Monte Carlo d'etre implementees efficacement sur des architectures de calcul avancees. 
Pour les methodes specifiques au photon, les photons sont suivis a travers un sujet jusqu'a ce 
qu'ils s'echappent de celui-ci, ils sont absorbes ou leur energie prend une valeur en dessous 
du seuil predefini. 
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5.2. La segmentation 
La segmentation est la partition d'une image de transmission en differents groupes ou 
agregats de pixels. 
La formalisation generate s'ecrit comme suit (BOUDRAA et al., 2006): 
;=i 
2- Rt est une region connexe, * = 1,2,...,C; 
3- RinRj= O , V/, j,i ^ j; 
4- P(Ri) = vrai pour z' = l,2,...,C; 
5- P(Rj u Rj) = faux pour i ^ j\ 
1 est 1'image, R, une region ou agregat de 1'image, et P une grandeur appelee le predicat 
d'uniformite. La condition 1 signifie que la segmentation doit etre complete, c'est-a-dire que 
1'union de toutes les regions apres segmentation doit donner 1'image I de depart. La condition 
2 exige que toute region soit connexe, autrement dit pour deux pixels x et y appartenant a un 
sous-agregat de 1'agregat R,, il doit exister une suite connexe de pixels qui mene de x a y. La 
condition 3, elle est la pour preciser que deux agregats ou regions obtenus apres segmentation 
doivent etre disjointes. La condition 4 stipule que le predicat d'uniformite doit etre vrai pour 
tout agregat. Enfin, la condition 5 permet de constater que deux agregats Rj et Rj doivent etre 
differents au sens du predicat d'uniformite. 
En imagerie medicale, la segmentation consiste a separer des structures anatomiques 
s'identifiant a des tissus. A l'oppose des methodes generiques de segmentation, la 
segmentation est effectuee en imagerie medicale pour des applications specifiques. Comme 
telle, elle peut faire usage de connaissances anterieures pour des tissus d'interet et d'autres 
structures esperees ou possibles dans une image, ce qui a conduit au developpement d'un 
grand nombre de methodes de segmentation concernant des problemes specifiques en 
applications medicales. Les methodes proposees dans la litterature sont des extensions de 
methodes existantes pour la segmentation d'images en general. Une application importante 
des outils de segmentation a ete trouvee pour 1'etude de la fonction du coeur. Ainsi un 
algorithme de detection de contour base sur un filtre de detection de frontiere radial a ete mis 
au point pour des images d'echographie cardiaque avec comme objectif de definir la region 
d'interet ou 1'intensite de l'image, ce qui peut mener, apres interpretation appropriee, a 
1'estimation d'importants parametres cardiovasculaires sans l'aide de techniques invasives 
(http://www.creatis.insa-lyon.fr/~bernard//Thesis//defense//These_bernard_06.pdf). 
La segmentation est tout aussi importante dans la chirurgie guidee par ordinateur. Avec 
les recentes avancees technologiques, il est possible d'obtenir l'image de la region operee en 
meme temps que le chirurgien opere. Le but est de segmenter les regions d'interet et de les 
superposer sur une image du patient pour guider le chirurgien dans son travail. La 
segmentation est par consequent une importante tache en imagerie medicale. La segmentation 
permet de localiser des tumeurs et autres pathologies, de mesurer des volumes de tissus, de 
planifier des traitements et d'etudier des structures anatomiques. 
La segmentation d'images est devenue de plus en plus une etape importante du traitement 
d'image pour un certain nombre d'applications cliniques telles que: 1'identification de 
regions d'interets comme les lesions pour mesurer leur volume et ainsi evaluer la reponse a la 
therapie, la detection de la cavite du ventricule gauche pour determiner la fraction d'ejection, 
la visualisation du volume et la quantification de la captation d'un organe, le defaut de 
captation d'un traceur dans le myocarde, l'etude du mouvement ou des anormalites de 
conduction du coeur, et finalement la correction d'attenuation en TEP. 
Les unites Hounsfield des intensites observees dans les images TDM ne peuvent pas etre 
utilisees directement pour la correction des photons attenues dans les mesures d'emission 
TEP, car les images de transmission TDM sont acquises a des energies differentes (60 keV-
140 keV) au lieu de 511 keV pour les images d'emission TEP, d'oii la necessite de convertir 
de fagon precise les intensites TDM en coefficients d'attenuation a 511 keV pour la TEP. 
5.2.1. Segmentation par K-means 
L'approche K-means (KM) est une methode de segmentation non supervisee, c'est-a-dire 
qu'elle consiste a decomposer 1'image en agregats naturels ou regions sans aucune 
connaissance prealable de la forme des agregats. Elle est non hierarchique, car elle cree un 
seul niveau d'agregats. KM partitionne les pixels de 1'image en agregats tels que chaque 
agregat de la partition soit defini par ses objets et son centro'ide (JAIN et DUBES, 2007). On 
affecte aleatoirement chaque pixel a une region et on itere comme suit: les centres des 
differentes regions sont recalcules et chaque pixel est de nouveau affecte a un agregat en 
fonction du centre le plus proche. La convergence est atteinte lorsque les centres sont fixes. 
En terme de minimisation, les pixels x, (i =l,2,...,n) sont repartis en C agregats a chaque 
iteration. Notons (c.j, C2, ... c j 1'ensemble des centres des agregats, k etant le nombre 
d'agregats. Leurs coordonnees sont recalculees en faisant la moyenne de celles des pixels du 
groupe. Un pixel x, se voit affecter a 1'agregat j si: 
|| xi-Cj || = min || x,-cM || (24) 
ou u est l'indice d'un agregat. Cela peut se formaliser de la maniere suivante. Chacun_des 
pixels est attribue a un agregat grace a la fonction : 
f:{ xn} -*{1, ..., k} 
Xi -> f ( X i ) 
on obtient des agregats compacts en minimisant l'expression (ILEA et WHELAN, 2006): 
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k n 2 
i = Z Z | h - C ; | (25) 
j=i <=i 
ou les c, sont les centres des agregats. 
On peut montrer que pour / fixee, J est minimum lorsque les c/ c„ correspondent 
respectivement aux centroi'des des agregats f'!(l),..., f'(k). L'algorithme KM a done pour but 
de minimiser 1'expression J de maniere iterative. Le processus recapitule en etapes est le 
suivant (ILEA et WHELAN, 2006): 
1- Affecter aleatoirement chaque pixel a un des k agregats. 
2- Recalculer les centro'ides de chacun des k agregats : 
ci=card(f'l(i)rl. £ x (26) 
avec le fonction card definie par: ^ f (kh) sin < 
/ x- kh 
h 
ou h est un intervalle 
d' echantillonnage. 
3- Reaffecter chaque pixel a l'agregat dont le centre est le plus proche en minimisant/(x;): 
f(xt) = arg min(6i £ |x; - c, || (27) 
4- Repeter 2 et 3 jusqu'a ce que la convergence soit atteinte (centro'ides fixes); l'algorithme 
converge toujours, mais il n y a pas de garantie de trouver effectivement le minimum global 
de J que Ton cherche a minimiser. 
Combinee a la technique dite par croissance des regions non parametriques, KM permet 
de generer automatiquement la carte d'attenuation, methode apparaissant assez robuste et 
capable de tolerer un large pourcentage de bruit et d'artefacts d'images. 
La segmentation par KM permet de compenser la haute variation du bruit statistique 
observee lorsqu'on effectue des mesures de transmission TDM a faible dose et produit 
automatiquement des modeles correspondant au tissu mou, au tissu adipeux, au poumon et a 
46 
l'os desquels on deduit finalement la carte des coefficients d'attenuation (KADHEM et al, 
2006). 
5.2.2. Segmentation par Fuzzy C-means 
L'approche Fuzzy C-means (FCM), developpee par Dunn en 1973 et ameliore par Bezdek 
en 1981, est une methode d'agregation frequemment utilisee pour la segmentation d'images 
en medecine nucleaire. La plupart des algorithmes de segmentation considerent qu'un pixel 
donne appartient a un agregat unique, mais la complexity des frontieres des tissus est genante 
a cause du fait que plusieurs pixels contiennent un melange de tissus environnants (effet du 
volume partiel). FCM est un algorithme de classification non-supervisee qui introduit la 
notion d'ensemble flou dans la definition des agregats. Ainsi, chaque pixel de 1'image 
appartient a chaque agregat avec un certain degre et tous les agregats sont caracterises par leur 
centre de gravite. Etant non supervisee, il se sert d'un critere de minimisation des distances 
intra-classes et de maximisation des distances inter-classes, mais en attribuant un certain 
degre d'appartenance a chaque agregat pour chaque pixel. Cet algorithme genere les agregats 
par un processus iteratif en minimisant une fonction objective. De cette fagon, il permet 
d'obtenir une partition floue de 1'image en donnant a chaque pixel un degre d'appartenance 
(compris entre 0 et 1) a un agregat donnee. Ainsi l'agregat auquel est associe un pixel est 
celui dont le degre d'appartenance sera le plus eleve. 
FCM consiste done en la fixation arbitraire d'une matrice d'appartenance, suivi du calcul 
des centroides des classes, puis du reajustement de la matrice d'appartenance suivant la 
position des centroides, et enfin du calcul du critere de minimisation et retour au calcul des 
centroides s'il y a non convergence de critere. L'approche FCM est decrite 
mathematiquement comme suit: soit X = {xj, X2, xn} un ensemble de donnees finis et C > 2 
un entier, n le nombre d'agregats, xk est un vecteur particulier ou representatif de dimension 
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JI, RCx" est 1'ensemble de toutes les matrices reelles C x n. Une partition floue par Fuzzy C-
means de X est representee par une matriceK = [Kik ] e RCxn, dont les elements satisfont: 
e [O.l], 1 < i < C; l < k < n 
] > > i k = i ; 1 < k < n 
i=1 
n 
0 < ^ r i k < n ; 1 <i <C 
(28) 
k=1 
K peut etre utilisee pour decrire la structure de 1'agregat de X en interpretant Kik comme le 
degre d'appartenance de a 1'agregat i. De bonnes partitions K de X sont obtenues par la 
minimisation de la fonction objective de FCM : 
JA(K,r,X) = £fj(Kik)A\\xk-Si\\2A (29) 
t=i ;=i 
OU est un coefficient exponentiel appele le transformateur en ensemble flou, 
T = (S^,S2,...,SC) est le vecteur des centres des agregats. L'expression ||jt|| = jxTAx est la 
norme d'un produit interne ou A est une matrice definie positive et T le symbole de la 
transposee de x. L'optimisation approximee de J,\ par l'algorithme FCM est basee sur 
1'iteration a partir des conditions necessaires suivantes pour son extremum local: 
Theoreme FCM : 








K ^ r 
(31) 
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L'algorithme FCM est un ensemble d'iterations alternant entre les equations (30) et (31). Cet 
algorithme converge pour l'un ou l'autre minimum local ou bien un point critique de Ja. 
BOUDRAA et al. (BOUDRAA et al., 2006) ont segmentes des images cardiaques avec FCM 
en utilisant comme caracteristiques l'information spatiale fx, y) et la valeur de niveau de gris 
g (x, y), avec JI = 3 ; recemment une version rapide de FCM a ete proposee. Cette version est 
basee sur un attribut unidimensionnel tel que le niveau de gris. Soit Hs l'histogramme d'une 
image avec rj niveaux. Chaque pixel a une caracteristique qui existe dans l'ensemble discret 
X. Dans la nouvelle formulation, FCM minimise la fonction suivante similaire a celle de 
Bezdek : 
ou Hs(g) est le degre d'appartenance des pixels et g la valeur du niveau de gris. L'algorithme 
est decrit par les etapes suivantes : 
1 - Trouver les valeurs maximales et minimales de Hs: rjmin et rjmax 
2- Fixer le nombre d'agregats C, 2 < C < rjmax, et le seuil e ; 
3- Trouver le nombre d'occurrences, Hs(g), du niveau de gris g ; g = rjmmrjmax 
4- Initialiser les degres d'appartenance k^ en utilisant les (t]max - rjmin +1) niveaux de 
/ A ( K , r ; x ) = x t k ) . / w l g - ^ 
c 
(32) 
gris tel que : Kig = 1 , g - Vmm max 
5- Calculer le centro'ide J, comme suit: 
, i = 1,2,..., C (33) 
6- Mettre a jour les degres d'appartenance : 
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c = : 
( A - l ) 
(34) 
7- Calculer le defaut de mesure : 
'/max -C 7], 
(35) 
Si (Dm > e) 
Faire Kig £ i g 
Revenir a FCM4 
8- Processus de «defuzzification» (de fuzzy= flou en anglais) 
FCM est sensible au bruit, car pour des donnees hautement bruitees, ses performances 
sont affectees. Pour faire face au probleme du bruit, les algorithmes PCM (possibilistes C-
Means) [KRISHNAPURAM et al, 1993] ou de l'agregation floue basee sur le maximum 
d'entropie (en anglais MEPFC pour Maximum Entropy Principle-based Fuzzy Clustering) 
[BENI et al., 1994] peuvent etre utilises. 
L'algorithme FCM est utile en imagerie cardiaque pour la separation du ventricule gauche 
du ventricule droit en ventriculographie radionucleaire. Le nombre d'agregats est estime 
pendant le processus de segmentation a l'aide d'un index dit de validite d'agregat (PAL et al, 
1995) et, a l'aide d'une valeur d'argument de l'ordre de 10"3, le groupe forme par le 
ventricule gauche et le ventricule droit avec les oreillettes est separe du bruit de fond (Figure 
35) (BOUDRAA et al, 1993). 
FCM permet de segmenter des images d'une tranche du cerveau en TEP apres une 
chirurgie d'un patient pour localiser et quantifier de petites lesions et tumeurs cerebrales, car 
elles sont hypermetaboliques et doivent done etre correctement delimitees. Ainsi, par 
comparaison des images non segmentees et segmentees, une region d'interet peut etre 
facilement appliquee a une tumeur (BOUDRAA et al, 1996, ZAIDI et al, 2006). 
a) b) c) d) 
Figure 35. Detection de la frontiere du ventricule gauche par FCM a partir d'une projection oblique 
anterieure gauche, a) image de fin de diastole, b) resultat de la segmentation par FCM de l'image de 
fin de diastole, c) separation des agregats du ventricule gauche et du ventricule droit + atrium du bruit 
de fond, d) identification des composantes connexes des ventricules gauche et droit. Extrait de 
BOUDRAA et al., 1996. 
5.2.3. Segmentation par l'Esperance-Maximisation 
L'algorithme d'esperance-maximisation (EM, en anglais Expectation-Maximization) est 
une methode d'estimation utilisee pour determiner les parametres du maximum de 
vraisemblance d'un melange de distributions connues. Les parametres du modele a estimer 
sont la moyenne, la covariance et le poids du melange correspondant a chaque agregat. C'est 
un algorithme d'optimisation pour des distributions parametriques utilise habituellement pour 
des melanges de gaussiennes, et sa force reside dans sa capacite a accelerer l'estimation des 
parametres en comparaison d'un algorithme d'optimisation numerique generique. II necessite 
un modele probabiliste avec une variable cachee ou non observee, usuellement discrete telle 
la maximisation de la vraisemblance. En segmentation d'images, les donnees observees sont 
des vecteurs caracteristiques associes aux pixels, tandis que les variables cachees sont les 
esperances pour chaque pixel pour qu'il appartienne a chacun des agregats. L'algorithme 
commence avec une hypothese initiale sur les valeurs des parametres du modele des agregats 
et alors re-estime les esperances pour chaque pixel de fa?on iterative. Chaque iteration 
consiste en deux etapes : l'etape d'esperance, ou etape E dans laquelle la distribution de 
probabilite de chaque variable cachee est calculee des valeurs observees et de 1'estime courant 
des parametres du modele a savoir la moyenne et la covariance, et l'etape de maximisation ou 
etape M ou les parametres du modele sont re-estimes en considerant que les distributions de 
probabilite calculees dans l'etape E sont justes. 
Un ensemble de donnees observees X = {x; | i = 1,..., TV} peut etre modelise ou genere 
d'un melange de processus aleatoires xl,x2...,xK avec une distribution de probabilite 
associee/(x,,x2 . . . ,xc), C etant le nombre d'agregats. On considere que les processus 
represented des variables aleatoires independantes distributes identiquement, et alors on peut 
ecrire : 
f(x1,x2r..,xc) = nck=lf(x,ek) (36) 
ou f{x,Ok) Vfc = 1,2,...,C est la fonction de distribution de probabilite de la variable 
aleatoire xk, et les 6k sont les parametres qui definissent la distribution. Ce modele est dit 
modele de melange de gaussiennes (MMG) si f(x,0k) Vk = 1,2,...,Cest une fonction de 
distribution normale (gaussienne) et 6k un vecteur parametre de la forme [o7k, i3k ] ouffi^ et 
sont respectivement la moyenne et la deviation standard, c'est-a-dire f(x,0k) = G(x,9k), G 
pour fonction gaussienne. Alors, les donnees observees peuvent etre representees par : 
f(xi\O) = ^ kG(xi\0k) (37) 
ou les ^ son t les proportions de melanges (0<£k < 1, Vfc = l, . . . ,Cet^] ^ =1), C est le 
nombre d'agregats ou de fonctions de distributions presents dans le melange, et 
O = , W x , . . . , ( D k } est appele le parametre vecteur du melange. 
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L'algorithme d'esperance-maximisation est souvent utilise pour trouver des parametres 
inconnus d'un modele de melange. II maximise le logarithme de la vraisemblance d'un 
echantillon de donnees represente par un modele de melange comme a l'equation (37), 
autrement dit il itere entre deux etapes jusqu'a ce que le logarithme de la vraisemblance soit 
inferieur a un certain seuil ou l'atteinte d'un nombre maximal d'iterations. 
L'algorithme d'esperance-maximisation tel que developpe par Moon, Ambroise et Goaert 
est implements en executant les etapes suivantes (MOON, 1996 ; AMBROISE et GOAERT, 
1995): 
1- Etape d'esperance (etape E): 
Calculer les valeurs esperees de ©ik suivant en utilisant l'estime courant du vecteur 
parametre 0. 
£ ( A ) r ( y . I a ( A ) ,-v (A) _ -in*,- I t>k 
- < 3 8 ) 
ou Qik est la probabilite de xt appartenant a l'agregat d'indice k. considerons aussi qu'alors 
(o < ©^ < 1, Yjk @ik = 1. >0, l<i<N,\<k< c ) . x,. est la valeur du pixel i. 
G(x, | 0k'A>) est la probabilite qu'un pixel i donne soit un membre de l'agregat d'indice k, et 
f(xi \ O) est donnee dans l'equation (37). 
2- Etape de maximisation (etape M): 
Utiliser les donnees provenant de l'etape d'esperance comme si elles etaient des donnees 










( A ) 
i © * 
£<A+.,= * L _ _ (41) 
Chaque iteration de l'algorithme optimise alternativement le critere en rapport avec les 
parametres du melange, avec des probabilites d'agregats de pixels fixees et lies aux 
probabilites 0 = [©it] avec les parametres <E> fixes. L'algorithme est toujours suivi par une 
etape d'agregation. Bien que EM produit uniquement les parametres esperes qui sont lesO, 
les autres parametres peuvent aussi etre utilises par un classificateur qui est defini comme : 
=argmax(G(jc i10 t)) (42) 
k 
II affecte le degre d'appartenance d'un pixel i a une classe dependamment de son intensitext, 
la classe a laquelle son vecteur parametre maximise la fonction de densite gaussienne. 
L'algorithme EM peut etre resume comme suit: 
1- Initialiser les moyennesCJ,.0, les matrices de covariances i?/1 et les proportions de 
melange^.0. Typiquement, les moyennes sont initialisees aux valeurs aleatoires, et les 
matrices de covariance a une matrice identite et les proportions de melange a ~ . 
2- Etape E : estimer Qik pour chaque pixel i et agregat k, en utilisant (38). 
3- Etape M : estimer les parametres du modele pour l'agregat k, en utilisant (39), (40) et (41). 
4- Arreter les calculs si la condition de convergence lnd!,'!, 0a+ 1)-ln(n,11 ©«) ^ fes t 
atteinte (LAURIC et FRtSKEN, 2007). 
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L'application de 1'algorithme EM fait d'un modele de fonctions gaussiennes sur un 
histogramme d'une image TDM, lequel histogramme consiste a grouper les pixels d'une 
image TDM selon leurs intensites, constitue une approche remarquable pour la caracterisation 
des milieux d'une image TDM. Ainsi, chaque organe de 1'image est delimite par la plage 
d'intensite qui le caracterise et est separe des autres par des fonctions probabilistiques en 
fonction des intensites et des positions dans 1'image. 
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CHAPITRE 6 
LA NOUVELLE APPROCHE PROPOSEE : LA SEGMENTATION PAR 
LA TECHNIQUE DES ONDELETTES 
Etant donne un signal variant dans le temps s(t), on cherche une decomposition de s(t) sur 
deux espaces complementaires, a savoir un espace d'approximation de s(t) et un espace 
contenant l'erreur d'approximation. Les ondelettes forment un outil pour la decomposition du 
signal en une suite de signaux dits d'approximation de resolution decroissante suivi d'une 
suite de rectifications appelees details. La transformee en ondelettes consiste a calculer les 
coefficients qui sont des produits du signal et d'une famille «d'ondelettes». Elles permettent 
de reconstituer un signal bruite par decomposition en ondelettes du signal observe et d'une 
selection par seuillage des coefficients utiles a la reconstruction de ce signal (debruitage), de 
concentrer en un nombre relativement faible de coefficients non nuls l'energie d'un signal 
(compression). 
Les ondelettes s'enoncent mathematiquement comme suit (MISITI et al., 2003): soit y/ 
une fonction definie comme suffisamment reguliere et bien localisee. Cette fonction 
y/e [} nil est appelee ondelette si elle verifie la condition d'admissibilite dans le domaine 
frequentiel suivante: 
• , 2 l /s 12 
[ dw = [ Hdw < +oo (43) 
JR* W ^^ VM 
ou y/ est la transformee de Fourier dey/. L'ondelette y/ est d'integrate nulle. Cette exigence 
est consolidee en imposant a l'ondelette qu'elle possede (x+1) moments nuls, c'est-a-dire 
verifie ^tky/(t)dt = Opour k = Q,...,r. Une condition suffisante d'admissibilite, facile a 
verifier, est donnee par : 
y/ reelle, y/ e 1} r\L2, ty/e il el £y/{t)dt = 0 (44) 
56 
A partir de cette unique fonction y , on construit par translation et dilatation, une famille 
de fonctions qui sont les briques de base : 
V a b(t) = n L = V ( — ) , a e R + , b e R (45) 
VI a I a 
ou H'(t) est le prototype d'ondelette, qui peut etre per§ue comme une fonction passe-bande. 
I | —1/2 
Le parametre de normalisation \a\ est utilise pour garantir la preservation de l'energie, et 
est inclus tel que I^F^ || = 1^1. 
Pour une fonction s(t) d'energie finie, on definit sa transformee continue en ondelettes par 
la fonction Cs (GOUPILLAUD et al., 1984, MISITI et al., 2003): Cs(a,b)= [s{t)y/lb(t)dt (46) 
4 ^ ( 7 ) etant le complexe conjugue deT a h ( t ) . La fonction s(t) est alors decrite par ses 
coefficients d'ondelettes Cs(a,b) ou ae R+etbe R ou a est le facteur d'echelle et b localise la 
position du signal decompose. L'analyse en ondelettes sert a une analyse locale de/ainsi que 
la mise en exergue d'effets d'echelle par comparaison des Cs(a,b) pour differentes valeurs de 
a. L'analyse en ondelettes, contrairement a l'analyse de Fourier, est une analyse de s(t) a 
toutes les echelles. 
La transformee en ondelette continue est un procede de caracterisation de la regularity 
d'une fonction, et son emploi statistique pour la detection de phenomenes localises ou de 
ruptures est tres productive. Couramment, on se limite aux valeurs de a et b suivantes : 
a = 2j,b = k2j = ka pour ( j , k ) e Z2 (47) 
Une fonction appelee fonction d'echelle et notee (p est associee ay/. On la dilate et translate 
comme;//. La fonction <p est aux approximations locales ce qu'est la fonction \jj aux 
fluctuations autour de 1'approximation locale appelee aussi tendance locale. 
On definit les briques de base des ondelettes que l'on appelle aussi parfois ondelettes: 
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\Wjk(t) = 2-j,2y/(2~Jt-k), pour (j,k)e Z2 
(48) 
[<pjk{t) = 2-il2(p{2~it-k), pour (j,k)e Z2 
Dans ce contexte, les coefficients d'ondelettes d'un signal 5 sont donnes par : 
ajk = ^s(t)y/jk{t)dt (49) 
Et sous certaines conditions auxquelles obeissent une ondelette dite orthogonale, ces 
coefficients aident a reconstruire le signal par : 
= (50) 
yeZ keZ 
L'existence d'une fonction y/ telle que la famille \y/. k} . 2 est une base orthonormee de 
L2(R)est etroitement liee a la notion d'analyse dite multiresolution en abrege AMR. Une 
AMR de l'espace des signaux d'energie finie L2(R) consiste en une suite {\A de sous-
espaces fermes emboites : . . .cV2 c V, cV 0 c: c V 2 c . . . deL 2 (R) , dont l'intersection 
est reduite a {0}et l'union dense dans L2 (ft). Ces espaces sont tous deduits de l'espace 
«central» V(J par contraction (pour j < 0) ou dilatation (pour j > 0), c'est-a-dire : 
s(t) e Vj <=* f(2t) e V^ pour jeZ (51) 
Enfin il existe une fonction (p de V0 qui engendre V0, c'est-a-dire telle que : 
V0 = j s e L2(R)\s{t) = ^ ek(p{t-k), (ek)e l2(Z)\ (52) 
I teZ J 
ou la fonction cp est mentionnee ci-dessus. Les { v y } d e l'AMR servent d'espaces 
d'approximation. En complement, on definit aussi les espaces de detail notes {vv, . Pour 
j e Z fixe, l'espace W. est le supplemental orthogonal de V; dans VM : 
VM =Vj ®Wj jeZ (53) 
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ou le symbole © est mis pour la somme directe. On dit qu'un element de l'espace 
d'approximation de niveau /-I se decompose en 1'approximation de niveau j, de fa9on 
grossiere, et le detail de niveau j. 
Les {(p, k engendrent y tandis que les \y/jk engendrentv^.. Comme 
L2 (R) = © ,eZ W, tout signal est une somme de tous ses details et les j k \ 2 forment une 
J J J ' (J ,/C )€ 
base orthonormee d'ondelettes deL 2 (R) . Ainsi, aj k est le coefficient associe a y/] k dans la 
projection orthogonale de .s' sur Wj. 
II existe des filtres associes a la fonction d'echelle (p et a l'ondelette y/ pour calculer les 
coefficients. On passe d'un filtre a 1'autre en prenant un filtre dit miroir. Ainsi, un seul filtre 
suffit a fabriquer tous les autres. Les filtres apparaissent dans les relations qu'entretiennent les 
fonctions de base associees a des niveaux successifs: 
<Pj+1,0 e t y^y+1,0 =Y.Sk(Pj,k (54) 
teZ teZ 
Les suites h et g determinent les filtres. 
Les ondelettes dependent de deux parametres a savoir le temps k, servant a la translation 
des formes pour un niveau donne, et Fechelle2 ;, servant a passer d'un niveau j au niveau j-1. 
Les signaux d'approximation et de detail sont des fonctions du temps du signal d'origine. 
L'image est decomposee en quatre : une approximation, et trois details dans trois directions, a 
savoir horizontale, verticale et diagonale. 
Les coefficients d'approximation permettant de calculer les approximations : 
Pjk = [[s(t)(p.k(t)dt (55) 
et les signaux d'approximation a proprement parler: 
= (56) 
keZ 
Les coefficients de detail s'ecrivent: 
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.k = [s{t)¥ hk(t)dt (57) 
qui sont aussi les coefficients d'ondelettes, permettant de definir les details. Les signaux de 
detail sont representes par : 
0y(O = 2 X t i M ' > (58) 
k&Z 
L'ondelette de Haar est issue d'une translation ou/et d'une dilatation d'une fonction mere 




- 1 pour 1 (59) 
0 ailleurs 
La transformee de Haar d'un signal S(t) = {V,,V2,..., V„} ou les v, sont les valeurs initiales du 
signal permet d'obtenir : 
• des approximations [CpC2,...,C„ /2] qui sont les moyennes des valeurs initiales du 
signal prises deux par deux : C, = Yi^Xl t _ 
v 2 
l l V -v • des coefficients de detail ou les differences, [D,,D2...,Dn/2 \ avecDx = 1 r 2 , ... 
v2 
Ce procede equivaut a une convolution du signal avec un filtre de decomposition bas Hdb (d 
pour decomposition et b pour bas) pour obtenir les coefficients des approximations (ou basse 
frequence): Hdb - [l l]/V2. Pour l'obtention des coefficients de detail (ou haute frequence), 
le filtre de decomposition haut Hdh (d pour decomposition et h pour haut) est donne par: 
Hdh = [-1 l]/ . Reciproquement, les filtres de reconstruction basse frequence Hrb et haute 
frequence Hrh sont respectivement donnes par : Hrb = [1 l]/V2 et Hrh = [l - l ] / V 2 . 
Pour l'image d'une tranche du thorax humain de dimension 128x128, appliquer 
l'ondelette de Haar consiste a : 
• transformer en ondelettes chaque ligne de 1'image en appliquant d'abord Hdb pour obtenir 
les coefficients de 1'approximation cal, soit une matrice de 128 x 64, puis en appliquant 
Hdh pour obtenir les coefficients des details cdl, soit aussi une matrice de 128 x 64. 
• En appliquant les memes filtres sequentiellement aux deux matrices obtenues mais cette 
fois-ci aux colonnes, on obtient quatre matrices de 64 x 64, soient les matrices de 
1'approximation ca, les matrices des details horizontaux, verticaux et diagonaux. Cette 
decomposition est de niveau 1. 
• II est possible de proceder a la decomposition de la matrice des coefficients 
d'approximation de la meme maniere que precedemment a des niveaux superieurs, et a 
chaque fois la matrice est reduite de moitie. Dans le present travail, la decomposition a ete 
faite au niveau 1 seulement. 
L'image a laquelle ont ete appliquees les ondelettes de Haar est segmentee par EM puis 
comparee aux trois methodes de segmentation KM, FCM et EM. A l'aide d'ondelettes 
continues gaussiennes, nous avons aussi decompose l'histogramme provenant d'une image 
TDM telle que chaque organe soit defini par une gaussienne en determinant la position du pic 




ET CORRECTION DE L'ATTENUE 
7.1. Mesures avec l'humain 
Des mesures de transmission du cerveau, du thorax, et de 1'abdomen humain ont ete 
acquises avec le tomographe TEP/TDM GEMINI GXL de Philips, systeme integre d'un 
scanner TDM et d'un scanner TEP. La mesure se deroule comme suit: le patient, couche sur 
le dos et immobilise sur une riviere coulissante, subit un examen TDM du corps entier, suivi 
d'une mesure du corps entier d'une emission TEP apres injection du FDG. La procedure 
habituelle clinique utilise les algorithmes de correction de l'attenue et de reconstruction 
implantes par le fabricant dans les systemes des scanners. Dans ce travail, pour la correction 
du rayonnement attenue, nous choisissons des tranches d'images du cerveau, du thorax et de 
1'abdomen que nous segmentons par les quatre processus differents: KM, FCM, EM et 
ondelettes. Tous les algorithmes necessaires a la segmentation et autres calculs ont ete 
implementes sous Matlab 7.1. Les mesures TDM sont directement reconstruites avec les 
logiciels du fabricant et converties en UH. Notre travail consiste a segmenter ces images et a 
les convertir en coefficients d'attenuation pour des energies de 511 keV au niveau de chaque 
pixel des images de transmission TDM. Nous comparons aussi la segmentation faite par les 
algorithmes implantes par le fabricant de TEP/TDM a nos resultats. Par contre, nous ne 
pouvons corriger les images d'emission TEP pour le rayonnement attenue afin d'estimer les 
effets de la segmentation sur les images d'emission puisque nous n'avons pas acces aux 
algorithmes et aux procedures de reconstructions de la TEP/TDM pour y substituer nos 
images segmentees. 
Dans le cerveau, la matiere grise, la matiere blanche et le liquide cerebrospinal attenuent 
les photons approximativement d'un meme taux tels que mesures par la TDM a 80 keV et 
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pour les quelques 10 sec d'acquisition, si bien que la segmentation ne permet de distinguer 
que le cerveau, le scalp (et autres tissus surtout au bas de la tete) et le crane. La figure 36 
montre les coupes choisies des images TDM que nous avons segmentees. 
Figure 36. Images TDM a 80 keV obtenues chez 1'humain avec le PET/CT : a) Tete ; b) Thorax ; c) 
Abdomen. Les parties droites et courbees de meme que les deux objets apparaissant en bas de la tete 
sont des parties du lit coulissant dans le scanner et qui supporte le sujet de meme qu'un support pour la 
tete. 
7.2. Simulation avec la mire 
De fagon a comparer les effets des methodes de segmentation sur les images corrigees 
pour l'attenue, nous avons simule par Monte Carlo une image de transmission d'une mire a 80 
keV dont les differents milieux represented le teflon, l'air, et le gras dans un environnement 
de tissu represents par le plexiglas, et ce avec des parametres correspondants du scanner 
animal de l'Universite de Sherbrooke (Lecomte et al., 1996). La simulation Monte Carlo a 
deja ete validee par des mesures et a servi a plusieurs autres travaux (BENTOURKIA et al., 
2009). La mire consiste en un cylindre de 118 mm de diametre et de 50 mm de longueur, pour 
s'accommoder avec la profondeur du champ utile du tomographe animal. Elle contient trois 
cylindres de diametres egaux a 30 mm dont deux contiennent des materiaux assimilables au 
Teflon et au gras, et le troisieme est laisse vide pour l'air (Figure 37). Les coefficients 
d'attenuation en mm"1 a 80 keV sont de 0.03667 pour le Teflon, 0.01929 pour le tissu, 0.0171 
pour le Gras, et 2.10"5 pour l'air. Ces cylindres permettent de simuler l'effet de ces milieux 
sur la quantification. Par ailleurs, deux cylindres de deux millimetres chacun ont ete prevus 
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pour y inserer des tiges radioactives au FDG et etudier le comportement des photons dans le 
milieu fait du plexiglas et de ses cylindres de differentes densites. Dans ce calcul, 1'evaluation 
des methodes ont ete appliquees sur les images d'emission corrigees pour l'attenue. 
La simulation Monte Carlo de 1'image de transmission s'effectue comme suit : on fait 
tourner une source des photons autour du champ utile du tomographe a des positions 
representees au cinquieme de chaque detecteur qui a une dimension de 3 mm. A partir de 
chaque position de la source, No photons sont generes dans des directions aleatoires mais entre 
les 2 tangentes au champ utile pour respecter la mesure en coincidence. Pour chaque 
direction, on suit le photon pendant son trajet le long de la mire. Si un photon effectue une 
interaction quelconque avec le milieu, on 1'ignore et on passe au photon suivant. Si par contre 
il ne subit aucune interaction, on note le detecteur vers lequel il se dirige ou on cumule le 
nombre de photons detectes N. La simulation se termine lorsque la source fait un tour de 2*pi 
autour du champ utile. On reconstruit les projections avec ln(No/N) pour obtenir une image du 
taux de transmission des photons. Un processus de simulation Monte Carlo similaire permet 
de generer les images d'emission de la mire pour les sources radioactives SI et S2 placees a 0 




Figure 37. a) Diagramme de la mire simulee pour la transmission et remission, b) Image de 
transmission simulee a 80 keV. c) Sinogramme obtenu par simulation Monte Carlo pour deux tiges 
radioactives disposees respectivement au centre et a 4.5 cm du centre de la mire en a), d) Image 
d'emission reconstruite a partir du sinogramme en c) par l'algorithme MLEM. 
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CHAPITRE 8 
RESULTATS ET DISCUSSION 
8.1. Segmentation par K-means, Fuzzy C-means, Esperance-Maximisation et ondelettes 
Les procedures de calculs etant similaires pour KM et FCM ou les calculs se font 
directement sur les images TDM, les figures 38 a 40 et 42 a 44 montrent respectivement les 
segmentations avec KM et FCM sur les coupes du cerveau, du thorax et de 1'abdomen. Pour 
chaque coupe des profils ont ete aussi affiches en comparaison avec la mesure non-
segmentee. La segmentation de la mire est presentee dans les figures 41 et 45 pour KM et 
pour FCM, respectivement. 
La figure 46 montre 1'histogramme de 1'image TDM avec les differents tissus representes 
avec des gaussiennes ainsi que leur somme ajustant l'histogramme global produit par la 
segmentation avec le maximum de vraisemblance. Les groupes de pixels ainsi determines par 
ces gaussiennes forment les agregats sur 1'image segmentee. Pareillement a KM et FCM, les 
figures 47 a 50 montrent les images segmentees avec EM du cerveau, du thorax, de 
l'abdomen et de la mire. 
Les memes coupes ont ete segmentees par la technique des ondelettes. Rappelant que cette 
approche necessite la decomposition de 1'image TDM en coefficients d'ondelettes, et les 
coefficients d'approximation ainsi obtenus ont servi a la segmentation par EM. Enfin, les 
coefficients des details ont ete mis a zeros et l'ensemble des coefficients d'approximation 
segmentes et des details ont permis la reconstruction par la transformation inverse des 
ondelettes afin d'obtenir les images segmentees. La figure 51 montre deux images du thorax 
non segmentee et segmentee par les ondelettes et la figure 52 montre les coefficients 
d'ondelette de 1'image du thorax. La figure 53 presente les images de la mire non-segmentee 
et segmentee. 
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Nous avons aussi procede a la decomposition de 1'histogramme de l'image TDM du 
thorax en gaussiennes afin de delimiter les differents tissus, mais cette fois-ci nous avons 
applique les ondelettes continues directement sur 1'histogramme (Figure 54). Ainsi nous 
avons pu isoler et reproduit un tissu d'interet comme le montre la figure 55. Ici, comme dans 
le cas de la segmentation avec EM, les fonctions representant deux tissus ou plus peuvent se 
recouvrir (par exemple les signaux se recouvrent au niveau de 1'intensite 40 et 180 dans la 
figure 54). Dans ce cas, il existe des pixels appartenant a deux tissus ou plus mais ayant des 
intensites comparables. II est alors possible de les affecter a tel ou tel tissu selon leur situation 
spatiale dans l'image, ou bien selon le poids de leur intensite dans l'une ou l'autre des 
gaussiennes. Dans de tels cas, nous avons opte pour affecter ces pixels d'un coefficient 
d'attenuation pondere par le poids d'appartenance a l'un ou l'autre des tissus selon leur poids 
dans les gaussiennes. Ainsi ces pixels represented un melange de tissu. Ceci est d'autant vrai 
que le volume de tissus englobe par un pixel peut reellement provenir de differents tissus. La 
figure 56 montre un exemple situant les pixels appartenant a deux tissus differents, et se 
trouvent spatialement aux abords des agregats de tissus. 
a) b) 
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Figure 38. a) Coupe transversale de 1'image de transmission du cerveau humain. b) Image en a) 
segmentee a l'aide de KM. c) Profil horizontal a la ligne 65 (ligne blanche) passant par le centre des 
images non segmentee et segmentee precedentes. d) Grossissement des profils d'intensite mettant en 
evidence les effets de la segmentation par KM. 
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Figure 39. a) Coupe transversale de 1'image de transmission au niveau du thorax humain. b) Image en 
a) segmentee a l'aide de KM. c) Profil horizontal a la ligne 74 (ligne blanche en a)), d) Grossissement 
des profils d'intensite mettant en evidence les effets de la segmentation par KM. 
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Figure 40. a) Coupe transversale de l'image de transmission au niveau de l'abdomen humain. b) Image 
en a) segmentee a l'aide de KM. c) Profil horizontal a la ligne 86 (ligne blanche en a)), d) 
Grossissement des profils d'intensite mettant en evidence les effets de la segmentation par KM. 
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Figure 42. a) Coupe transversale de l'image de transmission du cerveau humain. b) Image en a) 
segmentee a l'aide de FCM. c) Profil horizontal a la ligne 65 (ligne blanche) passant par le centre des 
images non segmentee et segmentee precedentes. d) Grossissement des profils d'intensite mettant en 
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Figure 43. a) Coupe transversale de 1'image de transmission au niveau du thorax humain. b) Image en 
a) segmentee a l'aide de FCM. c) Profil horizontal a la ligne 74 (ligne blanche en a)), d) Grossissement 
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Figure 44. a) Coupe transversale de 1'image de transmission au niveau de l'abdomen humain. b) Image 
en a) segmentee a l'aide de FCM. c) Profil horizontal a la ligne 86 (ligne blanche en a)), d) 
Grossissement des profils d'intensite mettant en evidence les effets de la segmentation par FCM. 
Figure 45. a) Image de la mire simulee par Monte Carlo, b) Image en a) segmentee a l'aide de FCM. 
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Figure 46. Histogramme d'une image de transmission (en bleu), fonctions gaussiennes separees (en 
noir), et la somme des fonctions gaussiennes (en rouge). Les fonctions gaussiennes ont ete determinees 
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Figure 47. a) Coupe transversale de l'image de transmission du cerveau humain. b) Image en a) 
segmentee a l'aide de EM. c) Profil horizontal a la ligne 65 (ligne blanche) passant par le centre des 
images non segmentee et segmentee precedentes. d) Grossissement des profils d'intensite mettant en 






Figure 48. a) Coupe transversale de 1'image de transmission au niveau du thorax humain. b) Image en 
a) segmentee a l'aide de EM. c) Profil horizontal a la ligne 74 (ligne blanche en a)), d) Grossissement 
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Figure 49. a) Coupe transversale de 1'image de transmission au niveau de l'abdomen humain. b) Image 
en a) segmentee a l'aide de EM. c) Profil horizontal a la ligne 86 (ligne blanche en a)), d) 
Grossissement des profils d' intensite mettant en evidence les effets de la segmentation par EM. 
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Figure 50. a) Image de la mire simulee par Monte Carlo, b) Image en a) segmentee a l'aide de EM. 
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a) b) 
Figure 51. a) Image d'une section transversale du thorax humain. b) Image reconstruite des 
coefficients d'approximation des ondelettes segmentes. c) Profils a travers les images non-
segmentees et segmentees, et d) grossissement sur les profils en c). 
Figure 52. L'application de l'ondelette de Haar au niveau 1 sur l'image de la tranche du thorax humain 
genere les coefficients d'approximation, et trois ensembles de coefficients de details. 
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Figure 54. Decomposition de 1'histogramme d'une image TDM par des ondelettes gaussiennes. 
L'ondelette permet de delimiter chaque organe sur 1'histogramme selon la position du sommet de son 
pic et de sa largeur. 
a) b) c) 
Figure 55. a) Les pixels du tissu mou, b) du tissu adipeux, et c) frontiere entre les deux tissus sont 
determines a l'aide d'ondelettes gaussiennes. 
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Figure 56. On peut representer sur une image de transmission les pixels frontieres identifies par les 
ondelettes gaussiennes. 
8.2. Comparaison entre les approches de segmentation 
8.2.1. Mesures avec le sujet humain 
La figure 57 regroupe les images segmentees par les quatre approches etudiees et 1'image 
TDM utilisee pour la correction de l'attenue generee par les algorithmes du fabricant du 
TEP/TDM (Figure 57e). Nous avons tente de comprendre comment cette image a ete produite 
en se servant de la meme image avant transformation que nous avons lisse par une 
convolution avec une gaussienne (Figure 57f) et le resultat parait concordant. II nous apparait 
que cette image n'a pas ete segmentee mais tout simplement lissee pour reduire le bruit lors 
de la production des coefficients d'attenuation a 511 keV et ainsi limiter le bruit sur les 
images TEP. Dans les images segmentees (Figure 57 a-d), la texture et la continuite des 
agregats de meme que le contraste apparaissent legerement differents d'une image a l'autre. 
Selon les profils des Figures 38c, 39c et 40c, et des Figures 42c, 43 c et 44c, KM et a un degre 
moindre FCM, uniformisent les intensites des objets de fa§on a attribuer une valeur commune 
aux pixels du meme agregat. Cependant, les ondelettes suivies de EM paraissent preserver 
1'allure des profils tout en les lissant mieux que EM (Figures 47c, 48c et 49c pour EM et 51c 
pour les ondelettes). Ainsi, 1'image segmentee par l'approche des ondelettes est plus fidele a 
1'image des intensites produite par la TDM mais avec moins de bruit. 
Nous avons trace quatre regions d'interet sur quatre tissus differents, soient le gras, le 
poumon, le coeur et l'os (Figure 58). Nous avons reporte ces memes regions sur les images 
segmentees et les moyennes et les ecarts-types sont indiques dans le Tableau 6. Dans ce 
tableau, TDM est l'image produite par le TDM en UH. On note que la variation de KM est 
nulle (sauf pour le coeur ou la region d'interet comprendrait probablement plus d'un agregat) 
en conformite avec les remarques sur les profils ci-dessus. Pour les autres methodes, 
l'ondelette parait generer des agregats avec moins de bruit pour les tissus les plus attenuateurs 
comme l'os sans perdre la discrimination des agregats (Figures 51b), sachant que les objets 
les plus attenuateurs sont ceux qui produisent le plus de bruit. 
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Figure 57. Images segmentees avec : a) KM; b) FCM; c) EM et d) ondelettes. L'image en e) est 
l'image obtenue apres segmentation par les algorithmes implantes par le fabricant dans le TEP/TDM. 
L'image en f) est une image de transmission, rapportee a la resolution des images TEP, que nous 
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Figure 58. Image TDM du thorax montrant l'emplacement des regions d'interet en blanc tracees sur le 
gras, le poumon, le coeur et l'os. 
Tableau 6. Comparaison des moyennes et des ecarts des pixels dans les regions d'interet (Figure 58) et 
selon la mesure TDM non segmentee (TDM) et les images segmentees par KM, FCM, EM et 
ondelettes. 
Tissue Poumons Coeur Os 
TDM 891 ± 6 1038 ± 6 124 ± 18 1625 ±104 
KM 905 ± 0 1049 ± 0 123 ±18 1524 ± 0 
FCM 892 ± 2 1048 ± 6 123 ± 19 1568±130 
EM 893 ± 3 1038 + 5 128 ± 14 1559 + 119 
Ondelettes 892 ± 3 1039 ± 4 130 ± 13 1539 ±96 
8.2.2. Simulations avec la mire 
Les images de la Figure 59 sont des images segmentees et converties en coefficients 
d'attenuation afin d'etre utilisees pour la correction des images TEP pour le rayonnement 
attenue. Les cylindres attenuateurs apparaissent bien determines pour les quatre approches 
sauf le cylindre representant le gras (cylindre du bas) ou il apparait bruite pour la 
segmentation avec EM (Figure 59c). Concernant la mire elle-meme faite de plexiglas, 
l'approche par EM et par les ondelettes generent moins de bruit. L'approche des ondelettes 
offre done le meilleur resultat. 
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Des regions d'interet ont ete tracees sur chacun des milieux attenuateurs comme l'indique 
la Figure 60, et les moyennes des pixels calculees a l'interieur de ces regions d'interet dans les 
images des coefficients d'attenuation a 511 keV sont rapportees dans le Tableau 7. Les 
valeurs ainsi trouvees se rapprochent des valeurs donnees par les tables, soient (en mm"1): 
Teflon: 0.018; air: 1.03.10"5; gras: 0.0092; et le tissu: 0.0107. Les variations etant tres 
faibles n'ont pas ete rapportees dans ce tableau. 
a) b) 
Figure 59. Images des coefficients d'attenuation lineaire a 511 keV deduites des segmentations 
d'images par : a) KM ; b) FCM; c) EM et d) ondelettes. 
Figure 60. Image de la mire avec les quatre regions d'interet identifies et utilisees dans le tableau 7. 
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Tableau 7. Comparaison des moyennes et des ecarts des pixels dans les regions d'interet (Figure 60) et 
selon la mire simulee et les images segmentees par KM, FCM, EM et ondelettes. Les pixels de ces 
images sont des coefficients d'attenuation a 511 keV. Les ecarts ont ete trouves tres faibles dans toutes 
les regions et pour toutes les approches de segmentation. 




Mire 0.01561 io-5 0.00892 0.00989 
KM 0.01666 0.00054 0.00928 0.01034 
FCM 0.01665 0.00055 0.00931 0.01034 
EM 0.01669 0.00032 0.00961 0.01031 
Ondelettes 0.01663 0.00038 0.00951 0.01031 
8.2.3. Correction de l'attenue 
Connaissant les coefficients d'attenuation a 511 keV au niveau de chaque pixel de 1'image 
de la mire, et connaissant les images d'emission des sources lineaires, nous avons done 
precede a la correction de l'attenue. La Figure 61 montre les images des deux sources 
lineaires pour la segmentation obtenue avec les quatre approches, et la Figure 62 montre les 
profils a travers ces deux sources ou Ton observe un gain en amplitude comparable pour 
1'ensemble des methodes de segmentation. Notons que la difference des resultats produits par 
les quatre approches de segmentation n'est pas perceptible sur les images des sources lineaires 
corrigees pour l'attenue. Ceci est due au fait que le rayonnement attenue n'est pas tres 
important pour les dimensions du tomographe animal, et qu'il fallait mesurer des objets 
emetteurs de radioactivites de differentes formes et concentrations, ce qui complique la 
simulation Monte Carlo. 
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40 60 100 120 
Figure 61. Images reconstruites a partir de sinogrammes de l'image d'emission simulee corriges pour 
l'attenue :a) KM, b) FCM, (c) EM, et (d) ondelettes. 































Figure 62. Profils pris sur les images d'emission a travers les deux sources lineaires de la figure 61 
apres que l'image de transmission ait ete segmentee par : a) KM, b) FCM, c) EM et (d) ondelettes. 
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Dans le but de eorriger les images TEP pour le rayonnement attenue, il essentiel de 
segmenter les mesures de transmission obtenues par TDM ou par source rotative. La TDM 
produit des images de transmission de haute resolution et en tres peu de temps. Ces images 
servent aussi pour la coregistration avec les images TEP pour une meilleure localisation des 
tissus mesures par la TEP. Cependant, les images de transmission TDM acquises a des 
energies entre 40 et 120 keV devraient etre segmentees et converties en coefficients 
d' attenuation a 511 keV. 
Nous avons propose dans ce memoire une approche basee sur un couplage entre la 
technique des ondelettes et l'Esperance-Maximisation pour segmenter les images TDM. Nous 
avons compare cette nouvelle approche aux techniques deja connues et rapportees dans la 
litterature, soient KM, FCM et EM. L'avantage de la technique par ondelettes est qu'elle 
procede deja a un type de segmentation en isolant le bruit des intensites du signal, en meme 
temps 1'image est compressee (reduite de moitie en terme de dimensions). La suppression du 
bruit, sans perte de resolution, permet une correction de l'attenue avec moins d'amplification 
du bruit comparativement aux autres methodes. 
Avec K-means, on reproduit relativement bien la mire a l'exception du spot rempli d'air. 
Par ailleurs, la segmentation avec Fuzzy C-means donne a peu pres le meme resultat qu'avec 
K-means. Quant a 1'algorithme EM, 1'application de fonctions gaussiennes a l'histogramme 
permet de constater qu'il n'identifie pas correctement le teflon, alors que le gras et le tissu 
sont bien identifies. Mais a titre de comparaison, la moyenne des intensites dans une region 
pratiquee dans le bruit de fond est non nulle pour 1'image non segmentee, mais nulle pour 
1'image segmentee. D'autres parts apres segmentation, chaque region d'un milieu donne est 
affectee de son coefficient d'attenuation et le bruit est elimine. Les tissus similaires 
correspondent a des intensites similaires dans 1'image. Mais a cause du gradient d'intensite, 
des tissus similaires peuvent correspondre a un intervalle d'intensites differentes. 
L'application des ondelettes aux images de transmission TDM avant segmentation reduit 
drastiquement et de fa5on elegante la propagation du bruit des donnees de transmission vers 
celles d'emission, tout en preservant toutes les informations medicales presentes dans les 
images. La technique de decomposition d'histogrammes par des ondelettes continues n'aura 
tout son poids que lorsque l'on sera capable, apres delimitation d'organes par des ondelettes 
gaussiennes, de reconstituer totalement 1'histogramme sur lequel on les a appliquees, surtout 
au niveau des os qui sont plus attenuateurs et dont 1'histogramme est etendu. 
Le cerveau humain produit une attenuation presque uniforme a cause d'une difference 
relativement faible entre les structures qui le constitue sauf pour les os craniens, tandis que le 
thorax produit une attenuation tres heterogene a cause des densites tres differentes des 
structures telles que le tissu mou, le tissu adipeux, le poumon et les os. On peut penser la 
meme chose mais a un degre moindre pour l'abdomen. La segmentation est cruciale dans ces 
cas non seulement pour la diversification des tissus mais aussi pour leur etendue et leur 
pouvoir attenuateur et par consequent ils contribuent par le bruit a 1'imprecision sur les 
images d'emission TEP. Dans les scanners pour petits animaux, malgre la tres faible etendue 
des organes traverses par les photons, on mesure quand meme une attenuation non 
negligeable qui est susceptible d'influer de fa<jon notable sur la quantification des images. 
Les segmentations utilisees dans ce memoire sont non supervisees, c'est-a-dire basees sur 
la non connaissance prealable du nombre d'agregats presents dans une tranche d'image TDM. 
Ceci est du a la complexite et au chevauchement des tissus en terme d'intensite dans les 
images, ce qui biaise les agregats obtenus, vers le haut ou vers le bas selon que le nombre 
d'agregats est surestime ou sous-estime. A cause du gradient d'intensite, des tissus similaires 
peuvent correspondre a des intervalles d'intensites differentes. 
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CONCLUSIONS 
En imagerie TEP quantitative, la correction du rayonnement attenue est primordiale. Cette 
correction repose sur la mesure des images de transmission pour la connaissance de la densite 
et de l'etendue des differents tissus constituants la tranche du sujet etudiee. Les images de 
transmission sont converties en coefficients d'attenuation ou ultimement en rapport de 
restauration du rayonnement attenue. Ce processus necessite la segmentation des images de 
transmission pour la determination des differents tissus traverses par les photons. 
Des quatre processus de segmentation appliques dans ce memoire, soient K-means (KM), 
Fuzzy C-means (FCM), l'Esperance-Maximisation (EM) et la decomposition par les 
ondelettes de Haar suivie de l'Esperance-Maximisation (OEM), OEM semble donner un 
meilleur resultat en termes de contraste et de resolution. De plus, on constate que 1'amplitude 
de correction obtenue grace a ce precede est preferable a tous les autres cas etudies dans ce 
travail. La perspective qui meriterait d'etre exploree consisterait a segmenter 1'image de 
transmission par des ondelettes continues puis d'utiliser cette image segmentee pour proceder 
a la correction de 1'attenuation. Cette procedure aura l'avantage de minutieusement delimiter 
les divers organes presents dans une structure, permettant le rehaussement du contraste, et 
d'ameliorer l'exactitude quantitative et la detectabilite des lesions profondes par une 
correction de l'attenue plus efficace. 
Nous avons demontre l'utilite de nos methodes proposees dans la segmentation d'images 
medicales en les appliquant a la segmentation des images du cerveau, du thorax et de 
1'abdomen humains. Les segmentations nous ont permis une reduction claire de la 
propagation du bruit des images de transmission dans les images d'emission, permettant une 
amelioration de la detection des lesions, et ameliorant les diagnostics en medecine nucleaire. 
Esperons que les ondelettes continues deviennent un domaine actif et productif de recherche 
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pour 1'elimination du bruit des donnees de transmission avant toute utilisation subsequente 
pour la correction des images d'emission. 
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